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Abkürzungsverzeichnis 
 
 
2HScc-PEG   Polyethylenglycol-bis-propionsäure-succinimidylester 
AP Alkalische Phosphatase 
APTES Aminopropyl-triethoxysilan 
Arsenazo III 2,7-Bis-(2-arsonophenylazo)-1,8-dihydroxynaphtalin-3,6-
disulfonsäure 
BMP    Bone Morphogenetic Protein 
BSA    bovine serum albumin 
C3H/10T1/2   mouse embryo fibroblasts 
DMEM   Dulbecco´s Modified Eagle´s Medium 
DMSO   Dimethylsulfoxid 
DTSP    Dithio-bis-succinimidylpropionat 
EDTA    Ethylendiamin-N,N,N’,N’-tetraessigsäure 
EDC    1-Ethyl-3-(3-dimethylaminopropyl)-carbodiimid 
EDX    Energiedispersive Röntgenanalyse 
E/K-Hybride   Ecopore/Kollagen-Hybride 
ELISA    Enzyme-Linked Immunosorbent Assay 
FKS    fetal calf serum 
FDA    Fluoresceindiacetat 
FN    Fibronectin 
GDA    Glutardialdehyd 
HOB    humane Osteoblasten 
IL    Interleukin 
IKKM    Institut für Keramische Komponenten im Maschinenbau 
kDa    Kilodalton 
MC3T3   mouse embryo/fetus calvaria fibroblasts 
MES    2-(N-Morpholino)-ethansulfonsäure 
NHS    N-hydroxysuccinimid 
NIH-3T3   Swiss mouse embryo fibroblasts 
PBS    phosphate buffered saline 
PI    Propidiumjodid 
PMMA   Polymethylmetacrylat 
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pNPP    para-Nitrophenylphosphat 
PTH    Parathyreoidhormon 
RANK/RANKL  Receptor Activator of Nucleic Factor Kappa b / Ligand 
REM    Rasterelektronenmikroskopie 
s-SDTB   Sulfo-succinimidyl-4-O-(4,4´-dimethoxytrityl)-butyrat 
TH/AA   Totalhydrolyse/Aminosäureanalyse 
TMB    Tetramethylbenzidin 
TNF    Tumornekrosefaktor 
TGF    Transforming Growth Factor 
w/w%    weight per weight percentage (Gewichtsanteil in Prozent) 
XTT Natrium 3´-[1-(phenylaminocarbonyl)-3,4-tetrazolium]-bis- 
[4-methoxy-6-nitro]-benzylsulfonat 
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Zusammenfassung 
 
Der neuartige poröse TiO2/Glas-Kompositwerkstoff Ecopore weist strukturelle und chemische 
Grundeigenschaften auf, die ihn für die Entwicklung eines Knochenersatzes geeignet 
erscheinen lassen. Er ist nicht toxisch und erlaubt Zelladhäsion und –wachstum auf seiner 
Oberfläche, jedoch nur im begrenzten Maße. Ziel der vorgelegten Arbeit war die 
Verbesserung von Adhäsion und Wachstum knochenbildender Zellen auf Ecopore durch 
Modifikation der Oberfläche sowie die Gestaltung eines osteoinduktiven Systems, mit dem 
übergreifenden Ziel, ein beschleunigtes Einwachsen in Knochengewebe in vivo zu erreichen. 
Zur biochemischen Modifikation wurde die Oberfläche zunächst mit Säure bzw. 
Lauge geätzt und mit einem Aminosilan funktionalisiert. Die alkalische Ätzung war für die 
Bindung des Silans am effektivsten. Silanisiertes Ecopore wurde kovalent mit dem 
Zelladhäsionsvermittler Fibronectin bzw. dem osteoinduktiven Faktor BMP-2 unter Einsatz 
eines homobifunktionellen Linkers mit Polyethylenglykol-Spacer beschichtet. Bei beiden 
Ansätzen war mit ca. 60% ein hoher adsorptiver Anteil des gebundenen Proteins auf Ecopore 
nachzuweisen. 
In der in vitro-Untersuchung adhärierten und proliferierten humane Osteoblasten über 
die erste Woche der Kultivierung deutlich besser auf Fibronectin-beschichtetem Ecopore als 
auf unbehandeltem Material. BMP-2-responsible embryonale murine Fibroblasten 
proliferierten auf BMP-2-beschichtetem Ecopore, zeigten jedoch nur eine sehr schwach 
ausgeprägte Induktion der Alkalischen Phosphatase, was auf eine Inaktivierung eines großen 
Teils des immobilisierten Faktors hinwies. 
Im Tiermodell wurde Fibronectin- bzw. BMP-2-beschichtetes Ecopore sowie NaOH-
geätzte und unbehandelte Kontrollen in Kaninchen-Femora implantiert. Während der 
Standzeit von 6 Wochen wurden wöchentlich fluoreszente Knochenmarker verabreicht, um 
an- und einwachsenden Knochen zu markieren. Es wurden Dünnschliffe aus den Präparaten 
hergestellt und mikroskopisch untersucht. Histologisch waren in keinem der Schliffe 
entzündliche Prozesse in der unmittelbaren Umgebung der Implantate zu erkennen. Implantat 
und Knochengewebe wiesen an der Grenzfläche direkten Kontakt ohne Randspalt auf. Im 
Vergleich zu der unbehandelten und NaOH-geätzten Probengruppe war in der Gruppe der 
BMP-2- und Fibronectin-beschichteten Implantate frisches Knochengewebe signifikant 
zügiger in das Porensystem eingewachsen, erkennbar durch die mittlere Distanz 
fluoreszenzmarkierter Gewebezonen. Eine Quantifizierung des eingewachsenen Knochens 
mittels energiedispersiver Röntgenanalyse erbrachte den größten Calcium-haltigen Anteil in 
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der Fibronectin-Gruppe, wohingegen in der BMP-2-Gruppe kein signifikant höherer Anteil 
gefunden wurde. 
Aufgrund der begrenzten biologischen Effektivität der Oberflächenmodifikation mit 
BMP-2 wurde in einem weiteren Projektabschnitt Ecopore mit einem heparinisierten 
Kollagenschwamm gefüllt, um ein oberflächenunabhängiges Release-System für BMP-2 zu 
realisieren. Hierbei war eine Blockierung der Oberfläche von Ecopore mit Serumalbumin 
vorgesehen, um die irreversible Adsorption von BMP-2 zu unterdrücken. Aus heparinisiertem 
Ecopore/Kollagen wurde BMP-2 im Vergleich zu unmodifiziertem Ecopore/Kollagen 
verzögert freigesetzt. Der freigesetzte Faktor induzierte Alkalische Phosphatase in 
embryonalen Fibroblasten, was auf eine unverminderte biologische Aktivität schließen ließ. 
Im Tiermodell wurden ungefüllte, kollagengefüllte sowie zusätzlich heparinisierte Ecopore-
Proben verglichen, wobei die beiden Modifikationen in unbeladene und BMP-2-beladene 
Gruppen aufgeteilt wurden. Es erfolgte nur bei BMP-2-beladenen heparinisierten 
Ecopore/Kollagen-Implantaten an einzelnen Stellen eine Überbrückung des Defektes und ein 
Einwachsen von Knochen. Insgesamt erschien die Osteokonduktivität geringer als in den 
Tierversuchen mit oberflächenmodifizierten Proben, was vermuten ließ, daß die Oberfläche 
durch die Blockierung passiviert wurde. 
Zusammenfassend ist der Werkstoff Ecopore leicht und aus hoch verfügbaren 
Rohstoffen herzustellen und ist grundsätzlich biologisch verträglich. Seine Oberfläche ließ 
sich mit Fibronectin, jedoch nicht mit BMP-2 funktionalisieren. Bei Kombination des porösen 
Trägers mit einer Kollagenmatrix ließ sich BMP-2 reversibel und biologisch aktiv speichern. 
Die Eignung von Ecopore als Knochenersatz wird aufgrund der begrenzten mechanischen 
Belastbarkeit, dem relativ heterogenen Porensystem sowie der irreversiblen Adsorption von 
Proteinen auf der Oberfläche eingeschränkt. Die gewonnenen Erkenntnisse lassen sich im 
Bereich des Hartgewebeersatzes auf Ansätze mit alternativen Primärträgern übertragen. 
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1. Einführung 
 
1.1. Biologie des Knochens 
 
Knochengewebe hat im Organismus von Vertebraten die Hauptfunktion, dem Körper ein 
formstabiles und stützendes, jedoch in Einzelsegmenten zueinander bewegliches Innenskelett 
zu geben, sowie wichtige Organe wie z.B. das Gehirn vor externen mechanischen Einflüssen 
zu schützen. Weiterhin stellt der Knochen ein Reservoir der biologisch essentiellen Elemente 
Calcium und Phosphor dar. Schließlich enthalten bestimmte Knochen Mark, welches 
mesenchymale und hämatopoietische Stammzellen beherbergt. Erstere können unter anderem 
zu knochenbildenden Osteoblasten, knorpelbildenden Chondrozyten oder fettspeichernden 
Adipozyten differenzieren. Aus der hämatopoetischen Linie entwickeln sich Zelltypen des 
Blutes wie z.B. Erythrozyten und Leukozyten sowie die knochenresorbierenden Osteoklasten. 
Beim Menschen werden vom Typ her Röhrenknochen (Extremitäten), würfelförmige 
Knochen (Wirbelkörper, Handwurzelknochen) sowie Plattenknochen (Schädel, 
Schulterblätter) unterschieden. Das Knochengewebe der Röhrenknochen kann morphologisch 
in die dichte Kompakta und die schwammartige Spongiosa unterteilt werden (Abb. 1).  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Osteon mit 
zentralem Gefäß 
und konzentrischen 
Lamellen 
Periost 
Corticalis 
Spongiosa 
Knochen- 
mark 
Osteoklasten, 
degradieren Matrix 
Lakune 
Osteoblasten, 
formieren neue Matrix 
Osteozyten, 
inaktive  
enddifferenzierte
Osteoblasten 
bone lining cells, bedecken 
inaktive Gewebezonen 
Abb.1: Schema der Strukturierung eines Röhrenknochens, Funktion der wichtigsten Zelltypen 
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Die Kompakta, auch Corticalis genannt, bildet die äußere dichte Schicht eines 
Knochens und trägt die mechanische Hauptlast. Die darunter liegende schwammartige 
Spongiosa besteht aus balkenähnlichen Strukturen, die von Knochenmark umgeben sind. Im 
Detail ist Knochengewebe in beiden genannten Bereichen in sogenannte Osteone oder 
Havers´sche Systeme gegliedert, Struktureinheiten, in denen das Gewebe zylindrisch-
konzentrisch und lamellenartig um Blutgefäße organisiert ist und durch diese versorgt wird. 
Knochengewebe unterliegt einem ständigen dynamischen Umstrukturierungsprozess 
[1]. Dieser Prozess wird einerseits durch mechanische Reize reguliert, wobei sich das Gewebe 
in seiner Form an mechanische Belastungsmuster über die Zeit anpaßt, um die Belastung zu 
kompensieren und größtmögliche Stabilität zu erlangen [2,3]. Andererseits haben systemische 
sowie lokal sezernierte bzw. gespeicherte Hormone und Faktoren Einfluss auf den 
Knochenumbau. Für die Umstrukturierung des Knochens sind im Wesentlichen zwei 
Zelltypen verantwortlich, die knochenbildenden Osteoblasten [4,5] und die 
knochenresorbierenden Osteoklasten [6,7].  
Osteoblasten entwickeln sich aus mesenchymalen Stammzellen. Nach Aktivierung 
synthetisieren sie das sogenannte Osteoid, welches die extrazelluläre Proteinmatrix des 
entstehenden Knochens darstellt und aus Kollagen Typ I, Proteoglykanen, Knochen-
Sialoprotein, Osteocalcin und weiteren Proteinen besteht, wobei auch geringe Mengen von 
Cytokinen wie BMP-2 und TGF-β sowie Serumproteine wie α2-HS-Glykoprotein eingebettet 
werden [8,9]. Die Funktionen der Osteoidkomponenten reichen von Strukturbildung und –
stabilisierung (z.B. Kollagen) bis zur Regulation der Mineralisierung (z.B. Osteocalcin und 
α2-HS-Glykoprotein) und der Differenzierung (BMP-2, TGF-β). Das ebenfalls von 
Osteoblasten exprimierte Enzym Alkalische Phosphatase rekrutiert freies Phosphat, unter 
anderem aus Pyrophosphat [10,11]. Das freie Phosphat geht im nächsten Schritt in die 
mineralische Phase des Knochens ein. Noch während der Bildung des Osteoids sezernieren 
die Osteoblasten Vesikel mit hoher Calciumkonzentration. Es bildet sich eine komplexe 
mineralische Phase aus Calciumphosphaten, dem Knochenapatit, welches in die 
Kollagenfasern des Osteoides eingebettet ist. Die Osteoblasten werden von der selbst 
gebildeten Matrix umschlossen und verbleiben als enddifferenzierte Osteozyten im Gewebe, 
wo sie regulatorische Funktionen übernehmen. Auf inaktiven Bereichen der Knochenmatrix 
formiert sich eine abgrenzende Schicht aus mesenchymalen Vorläuferzellen, den sog. „bone 
lining cells“, die bei Bedarf zu Osteoblasten differenzieren können.  
Die Osteoklasten gehören zur Familie der Makrophagen/Monozyten und entstammen 
der myeloischen Entwicklungslinie der Blutzellen. Sie sind aufgrund der Fusion mehrerer 
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Vorläuferzellen multinukleär und werden hauptsächlich durch Osteoblasten und sezernierten 
parakrinen Faktoren aktiviert, wobei das RANK/RANKL-Osteoprotegerin-System eine 
zentrale Rolle spielt. In Folge der Aktivierung adhärieren Osteoklasten auf der 
Knochenmatrix, bilden auf der apikalen Seite innerhalb eines abgedichteten Bereiches einen 
sog. Bürstensaum und können durch Sezernierung von Protonen sowie Proteasen die 
mineralische und organische Phase des Knochengewebes innerhalb des Saums degradieren. 
Die Osteoklasten schaffen auf diese Weise Lakunen und Gänge im Knochen, an dessen 
Wandungen anschließend Osteoblasten neuen Knochen aufbauen. Zusammenfassend sind 
Osteoblasten und Osteoklasten funktionell voneinander abhängig, da sie sich gegenseitig in 
ihrer Aktivität regulieren. 
Die Aktionen der geschilderten Zelltypen und somit das Gleichgewicht zwischen 
Knochensynthese und –resorption unterliegen, wie schon erwähnt, auch einer systemischen 
hormonellen Regulation. Hierbei spielen die antagonistischen Hormone Parathyreoidhormon 
(PTH) und Calcitonin eine wichtige Rolle, welche den Plasma-Calciumspiegel regeln, sowie 
die Vitamine der D-Gruppe [4,12]. Durch den Einfluß von PTH wird die Knochenresorption 
gefördert (Aktivierung von Osteoklasten über das Osteoblasten-gebundene RANK/RANKL-
System) und gleichzeitig die Ausscheidung des Minerals über die Nieren herunterreguliert, so 
daß der Calciumspiegel steigt. Calcitonin bewirkt hingegen eine Absenkung des 
Calciumspiegels im Plasma, indem es sowohl die Ausscheidung des Minerals als auch dessen 
Bindung durch Knochensynthese fördert. Eine lokale Regulation des Knochenumbaus kann 
durch in die Knochenmatrix eingelagerte Differenzierungsfaktoren wie TGF-β und BMP-2 
erfolgen [8], die während Abbauvorgängen oder Verletzungen des Knochens freigesetzt 
werden und lokal die Knochensynthese stimulieren. Die genaue Funktion von BMP-2 wird 
auf Seite 23 behandelt. 
Die lokale Selbstregulation des Knochenumbaus hilft bei der Heilung kleinerer 
Defekte. Bei größeren Verletzungen, zum Beispiel bei volumenfordernden Trümmerbrüchen 
oder nach Resektion größerer Gewebeteile aufgrund von Knochentumoren, stößt die 
Überbrückungs- und Heilungsfähigkeit des Knochens hingegen an seine Grenzen [13]. Hier 
fehlt einerseits aufgrund der großen Distanz zwischen den noch intakten Knochenbereichen 
ein ausreichender osteogener Stimulus (Verminderung oder Ausbleiben einer parakrinen und 
mechanischen Stimulation). Weiterhin ist die Blutversorgung des entstehenden Gewebes ein 
limitierender Faktor. Es entsteht vorübergehend eine ischämische Situation im Wundbereich 
und somit eine Unterversorgung mit Sauerstoff und Nährstoffen. In diesen Fällen gibt es 
medizinisch Möglichkeiten, den fehlenden Knochen zu überbrücken. Bei der 
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Distraktionsosteogenese nach Ilizarov wird der vorhandene Knochen am Wundrand mittels 
geeigneter Fixateure expandiert [14], d.h., das Knochengewebe wird mit einer 
kontinuierlichen Zugspannung beaufschlagt, die zu einer allmählichen Streckung des 
Gewebes führt. Hierbei sind die je nach Defektgröße relativ langen Behandlungszeiten und 
die aufwendige Wundversorgung nachteilig. Zudem ist die Überbrückungsstrecke aus 
Machbarkeitsgründen begrenzt. In der modernen Medizin hat daher das Verfahren, den 
defekten bzw. entfernten Knochen komplett zu ersetzen, eine zunehmende Bedeutung erlangt. 
 
 
1.2. Der Knochenersatz 
 
1.2.1. Strategien des Knochenersatzes 
 
Der Ersatz von Knochengewebe wird in der Medizin bei schwereren Traumata, nach 
großlumiger Resektion von Knochentumoren bzw. Osteomyelitiden oder zur Behandlung 
degenerativer Erkrankungen der Gelenke nötig [15]. Aufgrund der weltweit insgesamt hohen 
Inzidenz der aufgeführten Fälle stellt der Knochenersatz einen beträchtlichen 
Wirtschaftsfaktor dar und ist Gegenstand intensiver Forschung. In zirka 90% aller Fälle wird 
in der Chirurgie der autologe Ersatz angewandt [16,17]: dem Patienten wird meist in der 
selben Operationssitzung spongiöses Knochengewebe aus dem Beckenkamm entnommen, 
welches dann in gespantem Zustand bzw. als Block zur Defektfüllung verwendet wird. Bei 
dieser Methode stehen dem Vorteil der günstigsten körperlichen Toleranz als wesentliche 
Nachteile die begrenzte Verfügbarkeit des Materials sowie die postoperative Morbidität durch 
den zusätzlichen Eingriff gegenüber [18]. Aus diesem Grunde wurden Alternativen zum 
autologen Knochenersatz entwickelt. 
Beim allogenen und xenogenen Gewebsersatz wird Knochengewebe von humanen 
Knochenspendern beziehungsweise von anderen Spezies verwendet (z.B. Bio-Oss® aus 
bovinem Knochen, Geistlich Biomaterials; Corallin aus Korallenkalk [19]). Diese Strategien 
profitieren von größerer Verfügbarkeit, bergen aber das Risiko einer immunologischen 
Abwehrreaktion des Wirtsorganismus oder auch von Infektionen [20]. 
 
Eine weitere Alternative ist der Einsatz synthetischer Materialien. 
Aufgrund der hohen Verfügbarkeit, der guten Bearbeitungsmöglichkeit und günstiger 
mechanischer Eigenschaften vieler künstlicher Materialien hat die Gruppe dieser Werkstoffe 
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in den letzten Jahrzehnten eine große Bedeutung erlangt [16,17,21-24]. Da der synthetische 
Werkstoff Ecopore Kern der vorliegenden Arbeit ist, soll diese Gruppe im Folgenden 
detailierter behandelt werden. 
 
 
1.2.2. Synthetische Werkstoffe für den Knochenersatz 
 
Materialklassen 
 
Die Gruppe der künstlichen Werkstoffe läßt sich bezüglich der Basismaterialien in 
folgende Klassen unterteilen: 
 
• Metalle und deren Legierungen 
• Keramiken und Gläser 
• Polymere 
 
Jede der genannten Materialklassen hat typische Grundeigenschaften, die hier 
zunächst kurz verglichen werden. 
 Metalle und Legierungen weisen grundsätzlich hohe Zug- und Bruchfestigkeiten 
sowie Zähigkeiten (hohe Elastizitätsmoduli) [25], jedoch auch relativ hohe Gewichte auf. Im 
Bereich von Knochenersatz und –augmentation spielen Stahl-, Co-Cr- sowie Titanlegierungen 
die wichtigste Rolle. Diese Werkstoffe werden vornehmlich im hochlasttragenden Bereich 
(Gelenkersatz) bzw. intermediär zur mechanischen Fixierung heilender Traumata eingesetzt 
(Platten, Schrauben, Drähte). Titan und dessen Legierungen, sowie Zirkonium und Tantal, 
nehmen eine Sonderstellung ein, da sie im Gegensatz zu Stahl und Co-Cr eine günstige 
Anbindungsfähigkeit an Knochen aufweisen, die durch die sich bei Luftkontakt stets bildende 
nichttoxische Passivierungsschicht aus Metalloxid vermittelt wird [26]. Die Legierung 
TiAl6V4 hat ausgewogene mechanische Eigenschaften (beste Formstabilität) bei gleichzeitig 
relativ geringem Gewicht [27], ist jedoch relativ teuer. 
Für viele Keramiken ist generell eine hohe Druckbelastbarkeit und Abriebfestigkeit, 
eine hohe Sprödigkeit und verhältnismäßig geringe Zug- und Biegebelastbarkeiten typisch. 
Die inerte Keramik Al2O3 wird aufgrund der ausgezeichneten Abriebfestigkeit zur 
Beschichtung von Gelenkprothesen verwendet [28]. Im nicht lasttragenden Knochenersatz 
werden aufgrund der ausgeprägten Bioaktivität und teilweise der Resorbierbarkeit oft 
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Keramiken aus Calciumphosphat verwendet [29,30]. Die wichtigsten Vertreter dieser Gruppe 
sind Hydroxyapatit (z.B. Endobon®, Biomet) und β-Tricalciumphosphat (z.B. Cerasorb®, 
Curasan; Biobon®, Biomet). Die Gläser, darunter die Biogläser (Bioglass®), haben die 
höchste Sprödigkeit, weisen aber bei bestimmter elementarer Zusammensetzung 
ausgezeichnete bioaktive Eigenschaften auf. Das bedeutet, daß sich an der Grenzfläche dieser 
Werkstoffe in physiologischer Umgebung Sol-Gel-Schichten mit sehr hoher Biokompatibilität 
zur mineralischen Phase des Knochengewebes bilden. Über diese Schicht können Biogläser 
unmittelbar chemisch an Knochenmatrix gebunden werden [31]. In einigen aktuell 
entwickelten Ansätzen werden Biogläser als bioaktive Komponente in einem Verbundsystem 
eingesetzt (siehe S. 18). 
Die Polymere sind in der Regel am leichtesten herzustellen und zu formen, haben die 
geringsten Gewichte, jedoch auch geringe Steifigkeiten und Druckfestigkeiten. Einige 
Vertreter dieser Gruppe verfügen über ausgezeichnete Gleiteigenschaften, d.h., geringe 
Reibungswiderstände im Kontakt mit anderen Materialien. Dies macht sie für den Einsatz in 
Gelenkpfannen interessant (z.B. hochdichtes Polyethylen). Viele Polymere verfügen über eine 
begrenzte Oberflächenbiokompatibilität, bieten aufgrund ihrer Polymerchemie jedoch einige 
Möglichkeiten zur Funktionalisierung und Kopplung von zusätzlichen Komponenten. Die 
resorbierbaren Polymere Poly-(L-lactid) und Poly-(L-glycolid) und deren 
Copolymervarianten werden unter anderem für Knochenschrauben und –dübel verwendet 
[32]. PMMA-basierte Werkstoffe werden als Knochenzemente zur Fixierung von 
metallischen Hüftgelenksprothesen eingesetzt, da deren  Ausgangsmaterialien leicht vor Ort 
gemischt, zwischen Knochen und Prothese appliziert und schließlich ausgehärtet werden 
können. 
Um die besonderen Eigenschaften einzelner Materialklassen zu vereinen, können 
verschiedene Materialien in einem Werkstoffansatz kombiniert werden. Dies ist ein aktuell oft 
verfolgtes Prinzip im Knochenersatz und schlägt sich in zahlreichen Neuentwicklungen 
nieder. Bei Hüftgelenksprothesen wird ein metallischer Schaft mit einer 
Gelenkkugelbeschichtung aus Keramik ergänzt sowie die Gelenkpfanne aus einem Polymer 
mit guten Gleiteigenschaften hergestellt (Abb. 2). Bei einem derartigen Ansatz werden die 
einzelnen Materialien als getrennte Teile bzw. Phasen definierten Baugruppen zugeordnet. 
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Abb. 2:  Beispiel für die Kombination 
mehrerer Materialklassen in einer 
Hüftprothese, a) Innenteil der 
Gelenkpfanne aus hochdichtem 
Polymer, b) Schäfte aus 
Metallegierungen, c) aufsteckbare 
Gelenkkugeln aus Metall bzw. 
Keramik;  Somepic Medical Devices 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Ein weitere Möglichkeit der Materialkombination wird bei Kompositen verfolgt. Ein 
Beispiel ist das Einbringen von Keramik- bzw. Bioglaspartikeln in Polymere, um das 
Basismaterial durch eine bioaktive Komponente zu ergänzen [33-35]. Der in dieser Arbeit 
vorgestellte Werkstoff Ecopore ist ein Komposit aus Keramik und Glas. 
Auch eine Kombination eines synthetischen Trägermaterials mit einer organisch-
biologischen Komponente ist möglich. In einer Strategie wird hierzu, analog zum natürlichen 
Strukturprinzip des Knochens, Calciumphosphatkeramik mit Kollagen verstärkt [36]. Ein 
anderes Prinzip ist die Beschichtung der Oberfläche des Werkstoffes mit einem ausgewählten 
Protein, um Adhäsion, Wachstum oder Differenzierung von Zellen des Zielgewebes an der 
Materialoberfläche zu fördern. Poröse Träger können mit einer organischen degradierbaren 
Matrix, z.B. aus Kollagen Typ I, gefüllt und mit biologisch wirksamen Faktoren beladen 
werden [37-39]. Die eingesetzten Faktoren können in einem derartigen Ansatz in vivo 
verzögert und kontrolliert freigesetzt werden. Dadurch wird eine länger anhaltende Wirkung 
auch über die unmittelbare Umgebung des Implantates hinaus erzielt. Die beiden letzten 
genannten Strategien sind Grundlage der vorliegenden Arbeit und werden im laufenden 
Abschnitt detailierter behandelt. Relativ zeit- und kostenintensiv ist schließlich das Prinzip 
des Tissue Engineering, bei dem ein biologischer oder synthetischer Träger extrakorporal mit 
patienteneigenen Stamm- bzw. Vorläuferzellen besiedelt wird [40]. Nach einer bestimmten 
Kultivierungszeit, während derer die eingesetzten Zellen die zugängliche Oberfläche des 
Materials „biologisieren“ und Gewebe bilden sollen, wird der Ansatz implantiert. Auf diese 
Weise sollen die Vorteile einer formstabilen und mechanisch belastbaren Matrix mit einem 
autogenen und somit immuntoleranten System vereint werden. 
 
b 
a 
c 
14  Einführung 
 
1.2.3. Materialkriterien für synthetischen Knochenersatz und Biokompatibilität 
 
Bei der Entwicklung eines künstlichen Biowerkstoffes ist der Begriff der 
Biokompatibilität von fundamentaler Bedeutung. Ein Werkstoffansatz wird als ideal 
biokompatibel bezeichnet, wenn er in seinen mechanischen, strukturellen und chemischen 
Eigenschaften mit dem Zielgewebe übereinstimmt [41]. Ein Hauptanliegen bei der 
Entwicklung eines Biowerkstoffes ist daher die Optimierung seiner Biokompatibilität. Auf die 
aufgeführten Materialkriterien zur Biokompatibilität wird im Folgenden genauer 
eingegangen.  
 
Die mechanischen Eigenschaften des Werkstoffes sind ein bedeutendes Kriterium. So 
sind die Druck-, Zug- und Biegebelastbarkeiten, der Elastizitätsmodulus (Steifigkeit) sowie 
die Ermüdbarkeit bei einem Knochenersatzwerkstoff wichtige Parameter. Während die 
Ermüdungsresistenz so hoch wie möglich sein soll, dürfen sich die anderen Größen nicht zu 
stark von denjenigen des Zielgewebes unterscheiden. Weichen z.B. die E-Moduli von 
Werkstoff und Knochengewebe wie bei Metallen bzw. Keramiken deutlich voneinander ab, 
so kommt es zu einer mechanischen Abschirmung von Gewebezonen, dem sogenannten 
„stress shielding“ [42]. Dadurch kann es langfristig lokal zum Abbau von Knochengewebe 
kommen, da dem Gewebe die wichtige mechanische Stimulation für einen physiologischen 
Umbau fehlt. Es können auch Scherkräfte an der Grenzfläche zwischen Implantat und 
Knochengewebe auftreten, was bei planen Grenzflächen zu einer Trennung der beiden Phasen 
und somit zu einem Verlust der Bindung des Implantates zum Gewebe führen kann [43]. 
Dieser Effekt läßt sich allerdings durch Gestaltung eines oberflächenstrukturierten oder sogar 
porösen Werkstoffes reduzieren bzw. ganz verhindern (siehe „Struktur“, S. 18). So werden 
bei zementlosen Hüftprothesen strukturierte Oberflächen des Schaftes entwickelt, um eine 
Verzahnung des Implantates mit dem Knochengewebe zu ermöglichen. Durch gezielte 
Gestaltung eines Porensystems läßt sich der E-Modulus eines Werkstoffes verringern, bei 
einem gleichzeitigen Erhalt einer definierten mechanischen Festigkeit. Auf diese Weise 
können die E-Moduli von Materialien mit hohem Ausgangsmodulus an Knochengewebe 
angepasst werden. 
 
Ein weiterer wesentlicher Punkt sind die chemischen Eigenschaften des Werkstoffes. 
Sie haben einen entscheidenden Einfluß auf den Kontakt zum Zielgewebe. Das Spektrum der 
chemischen Interaktion eines Werkstoffes mit dem Gewebe reicht von cytotoxisch, bioinert, 
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bioaktiv bis hin zu resorbierbar [44], wobei letztere Eigenschaft nicht nur die Oberfläche, 
sondern auch das komplette Volumen des Werkstoffes einbezieht. 
Cytotoxische Materialien schädigen Zellen in Kontakt und Umgebung des Materials 
und werden aus diesem Grund bei der Gestaltung eines Knochenersatzes prinzipiell 
vermieden. Beispiel für eine Ausnahme sind die Knochenzemente auf Polymethylmetacrylat-
Basis mit Bariumsulfat-Zusatz als Kontrastvermittler (z.B. Palacos®). Das reine Polymer ist 
zwar theoretisch inert, enthält jedoch in der Realität einen nicht abreagierten toxischen 
Monomer-Anteil. Des weiteren können aus dem Kontrastmittel trotz geringer Löslichkeit 
langfristig Barium-Ionen freigesetzt werden, die ebenfalls toxisch sind. Das Material wird 
trotzdem zum Fixieren von Hüftkopfprothesen verwendet, da die potentielle, aber begrenzte 
Toxizität gegenüber der sehr einfachen Anwendung und der vertretbaren Stabilität zurücktritt. 
Bei bioinerten Materialien liegt eine chemisch passive Oberfläche vor, die keine 
biologischen Makromoleküle bindet. Ein derartiges Material ermöglicht nach Implantation in 
Knochen keine Adhäsion von Zellen und somit keinen direkten Kontakt zum Gewebe und 
geht demzufolge keine direkte Bindung mit dem Knochen ein. Es bildet sich an der 
Grenzfläche von bioinerten Werkstoffen stets eine Bindegewebsschicht aus, die das Material 
abkapselt. Die hochfeste Keramik Al2O3 ist ein typisches Beispiel für ein bioinertes Material. 
Eine besondere Position in dieser Gruppe nehmen Metalle wie Titan bzw. Tantal ein, die 
durch oxidative Passivierung eine partiell bioaktive Oberfläche erhalten [45], auf der Zellen 
gut haften und wachsen. Zwischen diesen Werkstoffen und Knochengewebe kann es in vivo 
zu einer randspaltlosen Kopplung kommen. 
Bioaktive Materialien wie Biogläser und Calciumphosphatkeramiken bilden an ihrer 
Grenzfläche durch Sol-Gel-Prozesse chemisch umstrukturierte Schichten mit hoher 
Biokompatibilität aus und erlauben direkte chemische Bindung neu gebildeter Knochenmatrix 
auf ihrer Oberfläche mit einer hervorragenden mechanischen Kopplung als Konsequenz. 
Das ehrgeizigste Ziel im Feld des Hartgewebeersatzes ist, einen Werkstoff zu 
entwickeln, der vom Organismus über die Zeit resorbiert und dabei durch intaktes 
Knochengewebe ersetzt wird. Dieser Ansatz kommt theoretisch dem Ideal des "restitutio ad 
integrum",d.h., dem ursprünglichen Zustand des zu versorgenden Patienten, am nächsten. In 
der Realität sind resorbierbare Ansätze allerdings problematisch. So haben die bioaktiven und 
gut resorbierbaren Tricalciumphosphat-Keramiken (Bsp. in Abb. 3) eine nur limitierte 
mechanische Ausgangsstabilität, die durch die Resorption in der Regel noch verschlechtert 
wird [46,47]. Dies macht u.U. den Einsatz zusätzlicher Stützelemente nötig, die erst nach 
ausreichendem Einwachsen und Stabilisieren des Implantates entfernt werden können. Wird 
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Abb. 3:  Beispiel für einen 
resorbierbaren keramischen 
Knochenersatzwerkstoff aus 
Tricalciumphosphat, in Form von 
Granulat (links) bzw. als 
Formkörper mit nachträglich 
erzeugtem Porensystem; 
Cerasorb®, Curasan 
der Werkstoff zu schnell resorbiert (nicht phasenreines TCP), so kann das umliegende 
Knochengewebe den Defekt nicht zügig genug auffüllen. Als Lösung bietet sich an, TCP- mit 
HA-Keramik in verschieden Anteilen zu kombinieren, um das Degradationsverhalten 
einzustellen [48]. Bei der Resorption von Polyestern wie Polylactid und Polyglycolid kann es 
zu einer drastischen Absenkung des pH im Bereich des Implantates kommen, welche die 
Neubildung von Knochengewebe empfindlich stört [49-51]. Der resorbierbare Ansatz ist 
bisher noch nicht erschöpfend gelöst worden und ist Gegenstand intensiver Forschung. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Wie im Beispiel der Hüftprothese schon erwähnt, hat auch die Struktur des 
Werkstoffes eine entscheidende Bedeutung, und zwar sowohl die Mikrostruktur der 
Oberfläche als auch die Struktur des gesamten Implantates. Aufgerauhte bioaktive 
Oberflächen erlauben eine intensivere mechanische Ankoppelung der biologischen Phase an 
das Material, wobei die Größenordnung der Strukturierung einen Einfluß auf die Zelladhäsion 
hat [52]. Eines der wichtigsten strukturellen Gestaltungsmerkmale ist die Einführung eines 
Porensystems im Werkstoff. Dadurch wird neben der Gewichtsersparnis die Oberfläche 
enorm vergrößert und zusätzlich eine Volumenkomponente erzeugt. Wächst Knochengewebe 
in ein solches poröses Implantat komplett oder partiell ein, so kann sich eine intensive 
Verzahnung zwischen den beiden Phasen bilden, die die mechanische Stabilität der 
Implantatanbindung erhöht. Zudem läßt sich das Elastizitätsmodul des Formkörpers, wie 
schon erwähnt, durch gezielte Gestaltung von Porosität demjenigen des Knochens annähern, 
so daß die mechanische Abschirmung geringer wird. Die vergrößerte Oberfläche erlaubt 
größere Quantitäten bei Modifizierungsansätzen. Poröse Werkstoffe lassen sich zudem im 
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Volumen des Porensystems mit zusätzlichen Komponenten füllen. Wird hierzu eine 
organische degradierbare Matrix erzeugt, z.B. aus Kollagen- oder Fibrinschwamm, so lassen 
sich bioaktive Wirkstoffe im matrixgefüllten Porensystem des Werkstoffs speichern, die nach 
Implantation im Zielgewebe durch Degradation der Trägermatrix kontrolliert und verzögert 
freigesetzt werden können. 
Ein weiteres strukturelles Unterscheidungsmerkmal bei bioaktiven Keramiken ist, ob 
der Knochenersatzwerkstoff als Block oder aber in Form eines Granulates eingesetzt werden 
soll. Granulate werden meist mit körpereigenem Material gemischt (Blut und Knochenstücke 
aus Debridement) und können als formbare Masse in den Defekt eingebracht werden. Diese 
Ansätze haben keinerlei initiale mechanische Festigkeit und werden zur Füllung kleinerer 
Defekte verwendet. 
Unabhängig von den Definitionen der generellen Biokompatibilität haben sich im Feld 
der Knochenersatzwerkstoffe die Begriffe „Osteokonduktivität“ und „Osteoinduktivität“ 
etabliert [53]. Osteokonduktive Materialien können entstehendes Knochengewebe entlang 
ihrer Struktur leiten. Osteoinduktive Eigenschaften hat ein Material hingegen, wenn es 
spezifisch die Generierung von Knochengewebe in seiner Umgebung induzieren kann, d.h., 
osteogene mesenchymale Zellen zur Differenzierung in Osteoblasten stimulieren kann. 
Letztere Eigenschaft läßt sich durch Modifizierung des Materials mit spezifischen 
Wachstumsfaktoren wie z.B. bone morphogenetic protein 2 (BMP-2) realisieren, die nach 
Implantation ihre biologische Wirkung in unmittelbarer Umgebung des Materials entfalten. 
Umstritten ist hingegen die osteoinduktive Wirkung rein mineralischer Komponenten, meist 
Calciumphosphate bestimmter Kristallphasen [54]. 
Nicht zuletzt muß bei der Entwicklung eines Knochenersatzes beachtet werden, daß 
der gesamte Materialansatz mit allen Komponenten sterilisierbar ist bzw. von vorneherein 
unter sterilen Bedingungen hergestellt werden kann (Proteinbeschichtungen). 
 
An einen idealen Knochenersatzwerkstoff werden also folgende Anforderungen 
gestellt: 
 
• mechanische Stabilität ohne „stress shielding“ 
• Bearbeitbarkeit – individuelle Anpassung der Form 
• Verfügbarkeit der Rohstoffe 
• Sterilisierbarkeit 
• kein toxischer Effekt auf Zellen und Gewebe 
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• bioaktive Oberfläche – direktes Anwachsen von Knochen 
• Porosität – Verzahnung von Knochengewebe mit Implantat, Vaskularisierung 
• Osteokonduktion – Fähigkeit, entstehendes Knochengewebe entlang der 
Materialstruktur zu leiten 
• Osteoinduktion – Fähigkeit, mesenchymale Zellen in der Umgebung des Implantates 
zu osteoblastischer Differenzierung zu stimulieren und somit Knochenwachstum zu 
fördern 
• Resorption – vollständiger Abbau des Implantates über die Zeit und gleichzeitiger 
stabiler Aufbau von Knochengewebe 
 
Alle aktuell verwendeten Knochenersatzwerkstoffe sind im Hinblick auf eine 
Spezialisierung entwickelt worden, d.h., sie sind z.B. auf größte mechanische Belastbarkeit 
(z.B. metallische Hüftprothese) oder aber auf günstiges Langzeitverhalten (z.B. resorbierbare 
Füllung nach kleinerer Tumorresektion) optimiert worden. Es wird bei der Entwicklung von 
klinisch realistischen Hartgewebeersatzmaterialien also anwendungsorientiert verfahren. 
Hierbei wird nicht beabsichtigt, den oben aufgeführten Katalog der Anforderungen komplett 
zu erfüllen. Da aber bei aktuellen Materialien auch im Rahmen der individuellen 
Anwendungsanforderungen oft Kompromisse der Materialeigenschaften in Kauf genommen 
werden müssen, ist der Bedarf für die Entwicklung neuartiger Materialansätze nach wie vor 
ungebrochen. 
 
 
1.2.4. Biochemische Oberflächenmodifizierung von Werkstoffen 
 
Um die biologischen Grenzflächeneigenschaften eines Werkstoffes gezielt zu gestalten, wird 
dessen Oberfläche oft chemisch bzw. biochemisch modifiziert [55]. Bei der Entwicklung von 
Implantatwerkstoffen, die mit Blut oder Serum in Kontakt kommen, ist es beispielsweise 
erwünscht, eine adsorptive denaturierende Bindung von Serum- bzw. Gewebeproteinen zu 
unterdrücken, um undefinierte biologische Eigenschaften zu vermeiden (sog. non-fouling 
surfaces, [56]). Dies kann durch dichte Kopplung einer hydrophilen ladungsfreien Substanz in 
Form eines Gels, z.B. Polyethylenglykol oder Dextran, erreicht werden. In anderen Fällen ist 
die gezielte Bindung eines oder weniger ausgewählter Proteine bzw. bioaktiver Komponenten 
auf der Oberfläche vorgesehen, um eine bestimmte biologische Funktionalität zu erhalten. 
Hierbei können adsorptive bzw. kovalente Bindungsstrategien angewandt werden. Die 
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einfache und kostengünstigere adsorptive Strategie wird angewandt, wenn die 
Materialoberfläche mit einer größeren Menge des Proteins beschichtet werden kann und wenn 
bekannt ist, daß das Protein durch diese Art der Immobilisierung nicht in seiner Funktion 
beeinträchtigt wird. Die Bindung kann in diesem Fall abhängig von Material und 
Vorbehandlung der Oberfläche über van-der-Waals- bzw. elektrostatische Kräfte erfolgen 
[57]. Ist hingegen eine größere sterische Freiheit des Proteins erwünscht bzw. wird das 
Protein durch adsorptive Bindung deaktiviert, so muß nach der kovalenten Strategie verfahren 
werden [58]. In letzterem Fall ist auch eine definierte Orientierung des Proteins auf der 
Oberfläche realisierbar. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
In der Regel ist es erforderlich, die Oberfläche des Werkstoffes vor dem 
Immobilisierungsschritt zu aktivieren (Abb. 4 b) und für die kovalente Bindung zusätzlich zu 
funktionalisieren (Abb. 4 c). Die Aktivierung kann durch chemisches Ätzen oder durch 
Plasmabehandlung des Werkstoffes erfolgen [57,59,60]. Bei diesen Prozessen wird die 
Oberfläche durch die Generierung polarer, geladener oder radikalischer Gruppen stark 
hydrophilisiert bzw. chemisch reaktiv gestaltet. In manchen Fällen reicht dies schon aus, um 
unspezifische zelladhäsionsfördernde Eigenschaften zu erhalten (z.B. plasmabehandelte 
Polystyrolschalen als Standardmaterial für Gewebe- und Zellkultur). 
Zur definierten Funktionalisierung werden in einem weiteren Schritt Substanzen mit 
bestimmten chemischen Gruppen auf die aktivierte Oberfläche appliziert. Liegen nach der 
Aktivierung Hydroxylgruppen vor, so können Silane wie z.B. Aminopropyl-triethoxysilan 
(APTES) eingesetzt werden [61-63]. Silane binden mittels ihrer Ethoxygruppen an 
Abb. 4 
Schema der kovalenten 
Kopplung eines Proteins 
auf der Oberfläche eines 
Werkstoffes, Aktivierung 
(b) und Funktionalisierung 
der Oberfläche (c) als 
Vorstufen zur Bindung 
des Proteins mittels eines 
bifunktionalen Linkers (d) 
Ausgangsmaterial Aktivierung der Oberfläche 
Funktionalisierung 
d 
Kopplung von Protein 
Protein 
c 
a b 
Crosslinker 
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Hydroxylreste der aktivierten Oberfläche. Im Falle von APTES wird die Oberfläche auf diese 
Weise mit Aminogruppen funktionalisiert.  
Die eigentliche kovalente Kopplung des Proteins erfolgt schließlich über ein 
Verbindungsmolekül, den sogenannten Crosslinker (Abb. 4 d). Dieses Molekül muß einerseits 
an die funktionalisierte Materialoberfläche und andererseits an bestimmte Aminosäurereste 
des Proteins binden können. Der Linker verfügt zu diesem Zweck über zwei funktionelle 
Gruppen, die sich jeweils an den Enden eines sogenannten Spacers (molekulares 
Verbindungsstück) befinden. Die Länge des Spacers kann variiert werden, um 
unterschiedliche sterische Beweglichkeiten und Bindungsdistanzen zu realisieren, während 
die chemische Beschaffenheit des Spacers zusätzliche Eigenschaften wie dessen Hydrophilität 
bestimmt. Beispielsweise werden Spacer mit Polyethylenglykol-Einheiten verwendet, um bei 
ausreichender Bindungsdichte des Linkers einen hydrophilen „Rasen“ auf der 
Trägeroberfläche zu erhalten, der eine unerwünschte Proteinadsorption vermindern kann. 
Lineare Linker können mit gleichartigen (homobifunktionell) oder aber 
unterschiedlichen funktionellen Gruppen (heterobifunktionell) versehen werden. Der Linker 
kann zur Kopplung in einem Ein-Schritt-Verfahren zusammen mit dem Protein eingesetzt 
werden. In diesem einfachen Ansatz reagieren Linker und Protein im selben 
Inkubationsschritt statistisch miteinander. Es ist hierbei zu beachten, daß bei 
homobifunktionellen Linkern mit längeren Spacern neben der gewünschten Proteinkopplung 
auch eine autologe Bindung beider funktioneller Gruppen des einzelnen Linkermoleküls mit 
der modifizierten Materialoberfläche bzw. mit dem Protein erfolgen kann (Crosslinking des 
Proteins ohne Oberflächenbindung). Diese Leerkopplungen mindern die Effizienz des 
Bindungsansatzes. Das alternative Zwei-Schritt-Verfahren sieht vor, zunächst nur den Linker 
über eine funktionelle Gruppe zu binden, wobei die zweite Gruppe des Linkers unverändert 
bleiben muß und eventuell in diesem Schritt geschützt werden muß. Erst im zweiten Schritt 
wird das Protein hinzugefügt, welches dann mit der verbliebenen funktionellen Gruppe des 
Linkers abreagieren soll. Die Zwei-Schritt-Methode ist aufwendiger, jedoch theoretisch 
effizienter und wird angewandt, wenn eine hohe Präzision der Modifizierung erforderlich ist. 
Die Auswahl des zu koppelnden Proteins richtet sich nach der Zielapplikation des 
Gewebeersatzes. Die Modifizierung soll im Zielgewebe Funktionen vermitteln, die von einer 
simplen Verbesserung der Zelladhäsion bis hin zu spezifischer Gewebeinduktion reichen 
kann. Soll zum Beispiel die Adhäsion und Ausbreitung von Zellen des Zielgewebes auf der 
Oberfläche des Werkstoffes gefördert werden, so bieten sich Proteine der extrazellulären 
Matrix wie Kollagene oder Fibronectin an.  
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Fibronectin ist ein Protein der extrazellulären Matrix der Wirbeltiere. Es wird als 
Heterodimer aus zwei durch Disulfid-Brücken verbundenen nicht-globulären Ketten 
beschrieben, die über Domänen zur Bindung von Heparin, Kollagenen sowie 
Wachstumsfaktoren verfügen [64]. Das Molekulargewicht einer einzelnen Kette beträgt ca. 
260 kDa. Eine wichtige Sequenz ist das RGD-Motiv, benannt nach seiner Aminosäure-
Sequenz Arginin-Glycin-Aspartat, an welches adhärente Zellen über Integrine binden können 
und sich somit an die extrazelluläre Matrix verankern können. Werden Zellkulturgefäße bzw. 
Biomaterialien mit Fibronectin beschichtet [65-68], so fördert die genannte Funktion die 
Adhäsion von Zellen auf den Materialoberflächen. Da alle adhärente Zelltypen über Integrine 
verfügen, wirkt eine derartige Funktionalisierung im Fall eines Knochenersatzwerkstoffes 
nicht selektiv auf Osteoblasten. Es wird aber erwartet, daß sie auf dem Werkstoff zu einer 
erhöhten Osteokonduktivität führt, also zu einer verbesserten Leitung der Bildung von neuem 
Knochengewebe entlang der Materialoberfläche. Alternativ zum Fibronectin werden auch 
funktionelle Peptide wie z.B. RGD oder GRGDS zur Oberflächenbeschichtung eingesetzt, die 
isoliert nur die Bindung der zellulären Integrine vermitteln [69,70].  
Um im Falle eines Knochenersatzes spezifisch die Bildung von Knochengewebe in 
unmittelbarer Nähe des Implantates zu induzieren, können Differenzierungsfaktoren wie 
BMP-2 und -7 auf der Oberfläche immobilisiert bzw. im Porensystem des Werkstoffes 
gespeichert werden. Bone morphogenetic protein 2 (BMP-2) ist ein lösliches Protein, das 
bezüglich seiner Sequenz der Transforming Growth Factor β - Superfamilie zugeordnet wird 
[71,72]. Bei diesem Protein handelt es sich strukturell um ein Disulfid-verknüpftes 
Homodimer mit einem Molekulargewicht von 44,7 kDa pro Einzelkette. Die osteoinduktive 
Wirkung von BMP-2 wurde zum ersten Mal durch Experimente nachgewiesen, in denen 
BMP-2 Versuchstieren subkutan und intramuskulär injiziert wurde. An den Orten der 
Wirkstoffapplikation erfolgte im Laufe der Zeit eine ektopische Bildung von Knochenmatrix 
mit Kalzifizierung [73]. BMP-2 übt eine chemotaktische und osteoinduktive Wirkung aus, 
d.h., es stimuliert eine Migration von mesenchymalen, noch nicht differenzierten 
Vorläuferzellen in Richtung des Wirkstoffgradienten hin und initiiert eine osteoblastische 
Entwicklung dieser Zellen. Werden Biomaterialien mit BMP-2 beschichtet bzw. beladen, so 
erhalten diese Materialien osteoinduktive Eigenschaften. In den USA ist der Einsatz von 
BMP-2 zur Unterstützung von Wirbelfusionen seit 2002 zugelassen (z.B. InFuseTM). Eine 
Arbeitsgruppe an der Universität Essen untersucht Ansätze, in denen BMP-2 kovalent auf 
säuregeätzte und funktionalisierte Titanlegierung gekoppelt wird [74]. Diese Gruppe 
postuliert, daß der Faktor auf diese Weise in einem juxtakrinen Wirkungsschema auf die 
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Umgebung des Implantates einwirkt. Folglich soll ein kleiner adsorptiv gebundener Anteil des 
Faktors nach Implantation in die Umgebung des Implantates diffundieren, während der größte 
Anteil durch die kovalente Kopplung oberflächengebunden bleibt und auch nur dort auf 
Zellen im unmittelbaren Kontakt wirken kann. Reicht die Wirkstoffmenge bzw. die Aktivität 
der Beschichtung in einem derartigen Ansatz jedoch nicht aus, um eine biologische Antwort 
zu erzielen, so bietet sich als Alternative die kontrollierte Freisetzung einer größeren Quantität 
BMP-2 aus einer Sekundärmatrix im Porensystem des Trägers an. Hierzu ist der Einsatz von 
Kollagen denkbar, welches in einem zusätzlichen Modifikationsschritt mit Heparin ergänzt 
wird [75,76]. Da BMP-2 wie viele Cytokine über eine Bindungsstelle für Heparin verfügt 
[77], kann es theoretisch durch eine heparinisierte Kollagenmatrix gespeichert und in vivo 
verzögert freigesetzt werden. 
 
 
1.3. Ecopore, ein neuartiger poröser keramischer Kompositwerkstoff 
 
1.3.1. Herstellung und Eigenschaften von Ecopore 
 
Auf die Bedeutung poröser Materialien im Feld des Knochenersatzes wurde im Abschnitt 
„Synthetische Werkstoffe“ hingewiesen. Es gibt unterschiedliche Möglichkeiten, ein 
Porensystem in einem Werkstoff zu generieren. In einem Ansatztyp wird der Werkstoff nach 
seiner Fertigung gezielt mit Bohrungen versehen (z.B. „Cerasorb“ der Firma Curasan). 
Gläser, Metalle und Polymere können durch Aufschäumung porosiert werden, zum Beispiel 
durch Lösen von Gas unter Druck und anschließendem Entspannen der Schmelze während 
dem Erstarren bzw. durch chemische Generierung von gasförmigen Produkten in der 
polymerisierenden Monomerlösung. Ein relativ neuartiger Ansatz ist die Herstellung 
maßgeschneiderter Formkörper mit komplexem geometrischem Porensystem durch 
sogenannte Rapid Prototyping-Verfahren [78]. Hierbei wird der Formkörper auf Basis eines 
dreidimensionalen virtuellen Modells durch Polymerisieren (bei Kunststoffen) bzw. 
Aufschmelzen und Sintern (bei Metallen und Keramiken) in einem Pulverbett des gewählten 
Rohmaterials schichtweise aufgebaut. Ein Beispiel dafür ist das im Fraunhofer Institut für 
Lasertechnik entwickelte Direct Laser Forming mit Titanlegierungen als Ausgangsmaterial 
[79]. Bei keramischen Materialien kann in die Rohstoffmischung ein Polymergranulat 
eingebracht werden, welches in einem anschließenden Prozessschritt pyrolytisch zersetzt wird 
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und zufällig verteilte Poren hinterläßt, die bei ausreichender Granulatmenge zum großen Teil 
miteinander verbunden sind (Bsp). 
Die Herstellung des in der vorliegenden Arbeit untersuchten neuartigen porösen 
TiO2/Perlit-Komposites Ecopore [80] beruht auf einer ähnlichen Strategie wie im 
letztgenannten Beispiel. Der Porenbildner (Perlit) ist hier allerdings ein poröses Glas, welches 
während des Brandes aufschmilzt und Poren im gesinterten keramischen Körper hinterläßt. 
Bei Perlit handelt es sich um ein natürliches Glas vulkanischen Ursprungs, dessen gebundener 
Wasseranteil durch Erhitzung ausgetrieben wird, wodurch ein Granulat mit einer Porosität 
von ca. 95 vol% erhalten wird. Perlit besteht aus SiO2 (∼ 67 m%), Al2O3 (∼ 13 m%), Na2O (∼ 
6 m%), K2O (∼ 5 m%), CaO (> 1m%) und Oxiden weiterer Elemente (< 1 m%) [81]. Es wird 
aufgrund seiner hervorragenden thermischen Isoliereigenschaft als Füllmaterial in der 
Baubranche eingesetzt.  
 
Abb. 5:  Strukturelle Eigenschaften von Ecopore, a) makroskopisch, b-d) REM in steigender 
Vergrößerung, TiO2 und Perlit sind als getrennte Phasen erkennbar, e,f) Nachweis der Phasen durch 
EDX 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Zur Herstellung des Komposits wird prinzipiell Perlitgranulat mit wäßrig 
aufgeschlämmtem TiO2 durch Mischen beschichtet. Nach der Formung und Trocknung wird 
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das Gemisch gebrannt. Während des Brennprozesses werden alle Additive bei ca. 800°C 
pyrolytisch zersetzt. Bei ca. 1000°C beginnt der Perlitanteil aufzuweichen und ist schließlich 
bei der Endtemperatur von 1600°C vollständig aufgeschmolzen. Wichtig für die Entstehung 
der Struktur von Ecopore ist hierbei, daß während der Steigerung der Temperatur ab 1000°C 
die TiO2-Phase sintert und somit ein stabiles keramisches Skelett bildet, in dem die 
schmelzenden Perlitgranula Poren hinterlassen. Das Glas geht durch diesen Prozeß in die 
Wandung der Poren ein. Nach Abkühlung wird ein poröses Produkt erhalten (Abb. 5 a), in 
dem makrostrukturell Trauben aus globulären Poren mit konvexen äußeren Flächen zu 
erkennen sind, die teilweise geöffnet sind und in diesen Fällen Zugang zur inneren konkaven 
Oberfläche erlauben (Abb. 5 b,c). 
Die einzelnen Poren können miteinander durch engere Übergänge verbunden sein. Es 
finden sich aber auch vollständig isolierte Poren, deren Lumen nicht von außen zugänglich 
ist. Mittels Quecksilberporosimetrie wurde bei einem typischen Produktionsbatch die 
Verteilung der Dimensionen der zugänglichen Poren im Komposit ermittelt. Hierbei war eine 
bimodale Verteilung mit Maxima der medianen Porendurchmesser bei 50 und 200 µm zu 
erkennen. Das gesamte Porenvolumen wurde mit ca. 60 vol% ermittelt, während der von 
außen zugängliche Anteil ca. 40 vol% ausmachte. Mikrostrukturell sind in Ecopore zwei 
Phasen zu erkennen, wobei die körnig erscheinende gesinterte TiO2-Phase in die amorphe 
Glasphase eingebettet erscheint (Abb. 5 d). Die einzelnen Phasen lassen sich mit Hilfe der 
energiedispersiven Röntgenanalyse (EDX) klar voneinander unterscheiden (Abb 2e,f), wobei 
das Element Ti den Titandioxid-Anteil sowie das Element Si den Perlit-Anteil wiedergibt. 
 
 
1.3.2. Eignung von Ecopore als Knochenersatzwerkstoff 
 
Ecopore wurde ursprünglich im Institut für Keramische Komponenten im Maschinenbau 
(IKKM) der RWTH Aachen als Komponente für Schalldämpfer von Verbrennungsmotoren 
entwickelt [82]. In einem interdisziplinären Ideenaustausch weckte das Material aufgrund 
seiner Zusammensetzung, seiner zusammenhängenden Porenstruktur und seiner günstigen 
mechanischen Festigkeit das Interesse der Klinik für Unfallchirurgie. Als Konsequenz wurde 
ein gemeinschaftliches Projekt am Interdisziplinären Zentrum für Klinische Forschung 
"BIOMAT" der RWTH Aachen gestartet mit dem Ziel, Ecopore auf seine Eignung als 
Knochenersatzwerkstoff zu untersuchen. 
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Tab. 1:  Korrosion von 
Ecopore in phys. 
Kochsalzlösung, 
Elementaranalyse von 
Überständen nach 21 
Tagen Inkubation 
In diesem Rahmen wurden zunächst Korrosionsexperimente angestellt, in denen 
Ecopore-Proben für 21 Tage in physiologischer Kochsalzlösung inkubiert wurden und 
anschließend eine Elementaranalyse des Überstandes durchgeführt wurde. In diesem Versuch 
war kein Gewichtsverlust von Ecopore meßbar. Der Werkstoff ist somit unter 
physiologischen Bedingungen als korrosionsfest einzuschätzen. 
 
 
 
 
 
Die Überstände enthielten gegenüber der Negativkontrolle leicht erhöhte Konzentrationen der 
metallischen Spurenelemente Barium, Mangan, Molybdän, Nickel und Strontium, die jedoch 
allesamt in einem biologisch unkritischen Bereich lagen [Tab. 1, ref]. Weitere potentiell 
toxische Elemente wie Cadmium, Quecksilber, Chrom und Arsen waren nicht nachweisbar. 
Als nächster Schritt wurden Untersuchungen zur Zytotoxizität des Komposites und 
seiner einzelnen Komponenten TiO2 und Perlit im indirekten bzw. direkten Kontakt zu Zellen 
durchgeführt. Zu diesem Zweck wurden eine murine Fibroblastenlinie (L929) sowie primäre 
humane Osteoblasten (HOB) eingesetzt. Sämtliche getesteten Zellen adhärierten auf Ecopore 
bzw. seinen Einzelkomponenten, waren vital und zeigten proliferative Aktivität (Abb. 6). 
Element Kontrolle Ecopore-Überstand p WHO  
 mg/l mg/l  mg/l 
Al 0.0010 0.0010±0 n.a.  
As 0.0020 0.0020±0 n.a. 0.01 
B 0.0220 0.0197±0.0023 0.08 0.5 
Ba 0.0004 0.0177±0.0144 0.05 0.7 
Ca 0.0890 0.6433±0.1904 <0.01  
Cd 0.0001 0.0001±0 n.a.  
Co 0.0001 0.0241±0.0332 0.14  
Cr 0.0010 0.0010±0 n.a. 0.05 
Fe 0.0010 0.0031±0.0011 0.02  
Ga 0.0001 0.0001±0 n.a.  
K 0.5500 1.8433±0.2570 <0.01  
Mg 0.0097 0.0450±0.0135 <0.01  
Mn 0.0001 0.0060±0.0040 <0.03 0.4 
Mo 0.0006 0.0174±0.0141 0.05 0.07 
Ni 0.0018 0.0039±0.0018 0.05 0.02 
PO4 0.1400 0.8000±0.5126 0.04  
SO4 0.0110 0.0230±0.0070 0.02  
Si 0.0380 0.2263±0.2034 0.09  
Sr 0.0005 0.0041±0.0014 <0.01  
Ti 0.0001 0.0132±0.0198 0.16  
Zn 0.0030 0.0373±0.0085 <0.01  
Zr 0.0001 0.0001±0 n.a.  
Hg <0.0002 <0.0002 n.a.  
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Abb. 6:  Proliferation von 
HOB auf Ecopore und 
seinen Einzelkomponenten, 
XTT-Assay 
Es waren weder zytotoxische Effekte noch eine Entzündungsreaktion in Form einer 
Expression der pro-inflammatorischen Faktoren TNF-α, IL-1 und IL-6 zu beobachten. Die 
Ausbreitung der einzelnen Zellen war auf der Oberfläche von Ecopore und seinen 
Einzelkomponenten allerdings merklich geringer als auf der Positivkontrolle Thermanox 
(entspricht Zellkultur-Plastik). 
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Im IKKM wurden physikalisch-chemische Analysen und mechanische Testungen des 
Materials durchgeführt. Es wurden im einzelnen Versuche zur Druck-, Biege- und 
Zugbelastbarkeit von Ecopore in Abhängigkeit von der mittleren Porengröße sowie der 
Prüfkörpergröße unternommen. Die Versuche erbrachten bisher, daß die 
Druckbruchspannung eines typischen Ecopore-Batches scheinbar unabhängig von der 
Prüfkörpergröße 25-27 MPa betrug und damit im Bereich der Druckbelastbarkeit von 
Schweine- bzw. Pferdespongiosa lag [IKKM-interne Messungen]. 
Gemäß der in den Vorversuchen gesammelten Daten ließ sich der Werkstoff Ecopore 
folgendermaßen beurteilen: 
 
• keine Korrosion in Medium mit physiologischer Salzkonzentration 
• keine toxische Wirkung auf Zellen in vitro, erlaubt Zelladhäsion und –wachstum auf 
seiner Oberfläche, allerdings in geringerem Umfang als auf Zellkultur-Plastik 
• weist eine Druckbelastbarkeit auf, die mit Wirbeltier-Spongiosa vergleichbar ist 
 
Die in vitro-Ergebnisse zeigten, daß Ecopore im Untersuchungszeitraum zell- und 
gewebeverträglich war. Die Ausbreitung von Zellen auf dem Werkstoff erschien hingegen 
noch verbesserungsfähig. 
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1.4. Zielsetzung der Arbeit 
 
Das Ziel der vorliegenden Arbeit war, das Einwachsen von Ecopore in 
Knochengewebe in vivo durch biochemische Modifikation der Oberfläche bzw. des 
Porensystems zu optimieren. Die Arbeit wurde in folgende Ansätze unterteilt: 
 
Ansatz I 
Beschichtung der Oberfläche mit dem Zelladhäsionsvermittler Fibronectin mit dem 
Ziel, die Adhäsion und Ausbreitung von Knochenzellen auf dem Material zu 
verbessern. 
Ansatz II 
Immobilisierung des Faktors BMP-2 auf der Oberfläche von Ecopore zur lokal 
begrenzten Vermittlung von Osteoinduktivität. 
Ansatz III 
Füllung des Porensystems von Ecopore mit heparinisiertem Kollagenschwamm, 
dadurch Realisierung eines Speichersystems zur verzögerten Freisetzung einer 
größeren Quantität von BMP-2.  
 
Im Einzelnen war für die Ansätze I und II die Austestung verschiedener 
Oberflächenaktivierungs- und Beschichtungsverfahren inklusive Nachweis und 
Quantifizierung der gebundenen Proteine vorgesehen. Die Planung der Beschichtungsansätze 
der Ansätze zur Oberflächenmodifikation orientierte sich grundlegend an einer kovalenten 
Bindungsstrategie, d.h., das betreffende Protein sollte mittels eines ausgewählten Linkers auf 
der Materialoberfläche verankert werden. Diese Strategie erfordert im ersten Schritt eine 
chemische Funktionalisierung der Materialoberfläche, um eine kovalente Verankerung des 
erwähnten Linkers auf der Oberfläche zu ermöglichen. Das Material sollte zu diesem Zweck 
in starken Säuren bzw. Laugen geätzt werden und anschließend mit einem Silan 
funktionalisiert werden. Zur Koppelung des Proteins mit dem Linker sollten Einschritt- und 
Zweischrittverfahren verglichen werden. Weiterhin sollten durch Vergleichsansätze mit und 
ohne Linker die kovalent bzw. adsorptiv gebundenen Proteinanteile bestimmt werden. 
Für den Ansatz III wurde zunächst geplant, eine optimale Fülldichte von 
Kollagenschwamm in Ecopore zu finden. Ausgewählte Ecopore/Kollagen-Hybride (E/K-
Hybride) sollten mit einer im Institut für Biochemie der RWTH Aachen etablierten 
Kopplungschemie heparinisiert werden. Nach Beladung von unmodifizierten und 
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heparinisierten E/K-Hybriden mit BMP-2 sollte die Freisetzung des Faktors durch Kinetiken 
untersucht werden. Die biologische Aktivität des freigesetzten BMP-2 sollte durch einen 
biologischen Assay nachgewiesen werden. Im letzten Abschnitt des Ansatzes III sollten 
BMP-2-beladene E/K-Hybride in vivo im Tiermodell eingesetzt werden. 
Das Verhalten von Fibronectin- bzw. BMP-2-beschichtetem Ecopore sowie BMP-2-
beladenen E/K-Hybriden in biologischen Systemen sollte anhand von in vitro- und in vivo-
Modellen untersucht werden. In der Zellkultur sollten hierzu primäre humane Osteoblasten 
eingesetzt werden, um sich möglichst nahe an der angestrebten Anwendung des Materials zu 
orientieren, sowie mesenchymale, nicht differenzierte Vorläuferzelllinien zur Untersuchung 
der Osteoinduktivität BMP-2-haltiger Ansätze. In den Zellkulturen sollte die Ausbreitung der 
Zellen auf dem Probenmateial, deren Vitalität, Proliferation sowie Differenzierung untersucht 
werden. 
Im in vivo-Modell war vorgesehen, modifiziertes poröses Ecopore in Kaninchen-
Femora zu implantieren. Durch den Einsatz von fluoreszenten Knochenmarkern sollte hierbei 
das Einwachsverhalten von neuem Knochengewebe an und in die Ecopore-Implantate 
visualisiert und die Einwachsrate quantifiziert werden. Des weiteren sollte eine histologische 
Bewertung der Präparate erfolgen, um die Homogenität der Gewebeanbindung an die 
Implantate sowie eventuelle entzündliche Reaktionen an den Grenzflächen erfassen zu 
können. Schließlich sollte eine EDX-Analyse ausgewählter Proben durchgeführt werden, um 
Implantat und Knochen anhand typischer chemischer Elemente ortsaufgelöst darzustellen und 
eingewachsenes Knochengewebe zu quantifizieren. 
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2. Material und Methoden 
 
2.1. Material 
 
Herstellung von Ecopore 
 
Dispex A40       Ciba Specialty Chemicals Inc., 
Basel, Schweiz 
Perlit (Typ EL)      Deutsche Perlit GmbH, Dortmund 
Rhoximat RH 50 MD     Bayer Cropscience, 
Monheim am Rhein 
TiO2       Tronox TR, Kerr-McGee,  
Antwerpen, Belgien 
 
Oberflächenmodifikation 
 
2HScc-PEG       Shearwater Polymers Inc., USA 
anti-Fibronectin monoklonal     Dako, Dänemark 
APTES       Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
BMP-2, rekombinant human (E.Coli)   Osteogenetics GmbH, Würzburg 
BSA        Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
Casein        Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
DTSP        Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
EDC        Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
Fibronectin, cold insoluble from human plasma  Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
GDA        Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
Heparin, Natriumsalz      Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
Kaninchen-Serumalbumin     Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
Kollagen Typ I, bovine tendon, insoluble   Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
NHS        Fluka (Sigma/Aldrich) 
Streptavidin-Meerrettichperoxidase-Konjugat  Dako, Dänemark 
Sulfo-SDTB       Pierce Biotechnology Inc., USA 
TMB        Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
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Zellkultur 
 
Dexamethason      ICN (MP Biomedicals), Eschwege 
Dulbecco´s Modified Eagle´s Medium   BioWhittaker (Cambrex), Belgien 
Ham´s F12       BioWhittaker (Cambrex), Belgien 
L-Ascorbinsäure      Merck, Darmstadt 
L-Glutamin       BioWhittaker (Cambrex), Belgien 
Penicillin/Streptomycin     BioWhittaker (Cambrex), Belgien 
Trypsin/EDTA      Sigma/Aldrich , Taufkirchen 
  
 
In vitro-Analytik 
 
8-Hydroxyquinolin-5-Sulfonsäure    Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
Arsenazo III       Merck, Darmstadt 
BMP-2-ELISA      R&D Systems, Minneapolis 
ELF®97 Molecular Probes (Invitrogen) 
Karlsruhe 
Fluoresceindiacetat      ICN (MP Biomedicals), Eschwege 
pNPP        Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
Propidiumjodid      ICN (MP Biomedicals), Eschwege 
Thioglykol       Merck, Darmstadt 
XTT-Assay Roche Diagnostics GmbH, 
Mannheim 
 
In vivo-Versuche 
 
Calcein Grün       Acros Organics, Belgien 
Technovit 7200      EXAKT Technologies Inc., USA 
Vibravenös (Doxycyclin)     Pfizer Pharma GmbH, Karlsruhe 
Xylenol Orange      Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
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Gebrauchschemikalien 
 
Aceton       Merck, Darmstadt 
DMSO       Merck, Darmstadt 
Essigsäure       Merck, Darmstadt 
H2O2        Merck, Darmstadt 
H2SO4        Merck, Darmstadt 
Harnstoff       Merck, Darmstadt 
HCl        Merck, Darmstadt 
MES        Sigma/Aldrich , Taufkirchen 
NaCl        Merck, Darmstadt 
NaHCO3       Merck, Darmstadt 
NaOH        Merck, Darmstadt 
PBS        hauseigene Apotheke 
Perchlorsäure       Fluka (Sigma/Aldrich) 
Ringerlösung       DeltaSelect, Pfullingen 
Triton X-100       Dow Chem. Company, USA 
Tween20       Sigma/Aldrich, Taufkirchen 
 
Geräte  (ohne Ecopore-Herstellung) 
 
ELISA-Reader (Sunrise) und Software (Magellan) Tecan Dtl GmbH, Crailsheim 
Flaschenroller       Vivascience, Hannover 
Heizbad       GFL, Burgwedel 
Mikroskop (Axiovert S 100), invers, mit Ausstattung 
für Durchlicht-, Auflicht- und Fluoreszenz- 
mikroskopie, Digitalkamera und Software (Axiovision) Carl Zeiss AG, Jena 
Orbitalschüttler      Stuart Scientific, England 
Stabhomogenisator (Polytron)    Kinematica AG, Schweiz 
Sterilbank (Antares)      Biohit, Köln   
Tischzentrifuge (Labofuge 400)    Thermo Electron, Langenselbold 
Zellkulturinkubator (Forma 3121)    Thermo Electron, Langenselbold 
Zellzählgerät (Casy 1)     Schärfe System GmbH, Reutlingen 
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2.2. Herstellung der Ecopore-Proben 
 
Für die Produktion von porösem Ecopore wurde zunächst 65,6 w/w% TiO2 – Pulver (mittlere 
Korngröße von 0,8 µm) mit 34,4 w/w% deionisiertem Wasser in einem Kugelmischer 
aufgeschlämmt. Als Additive wurden das Dispersionsmittel Dispex A40 und der Stabilisator 
Rhoximat RH 50MD eingesetzt. Anschließend wurden Siebfraktionen von Perlit (Typ Perlit 
EL) zu einem Anteil von 20 w/w% des TiO2-Anteiles mit der beschriebenen TiO2-
Aufschlämmung unter Mischen beschichtet und erneut zur Homogenisierung gesiebt. Der 
Ansatz wurde in Stahlformen unter Beaufschlagung von uniaxialem Druck (50 kPa) geformt 
und anschließend für 72 h bei 50°C getrocknet. Die so erhaltenen Grünkörper wurden für 2 h 
bei 1600°C gebrannt und das Produkt auf natürlichem Wege abgekühlt. 
Nicht-poröses Ecopore wurde mit den gleichen Mengenverhältnissen der Rohstoffe 
hergestellt. Im Gegensatz zum oben beschriebenen Prozess wurde das Perlit in diesem Fall 
vor seinem Einsatz zu Pulver zermahlen. Das Gemisch wurde durch Extrudierung in 
Gipsformen gefüllt und getrocknet. Für den Brennprozess der Grünkörper wurde das gleiche 
Temperaturprofil verwendet wie bei der Herstellung von porösem Ecopore.  
Nach Abkühlung wurden unter Einsatz von Diamantwerkzeug Zylinder und Scheiben 
mit unterschiedlichen Dimensionen jeweils aus den porösen und nichtporösen Produkten 
geschnitten. 
 
 
2.3. Oberflächenmodifizierung von Ecopore 
 
2.3.1. Oberflächenaktivierung und Funktionalisierung 
 
Für alle Vergleiche der einzelnen Modifizierungsschritte wurden stets Proben aus einem 
Ecopore-Produktionsbatch eingesetzt. Alle Inkubationen wurden, soweit nicht anders 
angegeben, bei Raumtemperatur durchgeführt. Vor der Modifizierung wurden die Ecopore-
Proben zur Reinigung für jeweils 10 min in Aceton beschallt und für 2 h bei 100°C 
getrocknet. Zur Oberflächenaktivierung wurden die Proben in einem Gemisch aus gleichen 
Anteilen 98% Schwefelsäure und 30% Wasserstoffperoxid bzw. in 5 N Natronlauge unter 
Rückfluß für 45 min gekocht. Die Proben wurden anschließend so oft für jeweils 5 min mit 
aqua demin. gespült, bis die Spülüberstände einen pH zwischen 7,0 und 8,0 aufwiesen. 
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Ausgewählte Proben jeder Behandlungsgruppe sowie unbehandelte Kontrollen wurden im 
Rasterelektronenmikroskop untersucht. 
Zur Silanisierung wurden geätzte Proben und unbehandelte Kontrollen in einer 
wäßrigen Lösung von 10% Aminopropyl-triethoxysilan (APTES), pH 3,3, für 4 h im 
Wasserbad bei 75°C inkubiert. Es folgte eine 8malige Spülung mit aqua demin., in dem die 
Proben auch bis zur Weiterverwendung zwischengelagert wurden. Um das gebundene 
Aminosilan nachzuweisen und zu quantifizieren, wurde das aminospezifische Reagenz sulfo-
SDTB in Anlehnung an ein beschriebenes Protokoll verwendet [83]. Die silanisierten Proben 
wurden hierzu in einer sulfo-SDTB-Lösung inkubiert, 5-mal mit aqua demin. gespült und 
anschließend zur Abspaltung des gebundenen Reagenz mit 35% Perchlorsäure behandelt. Die 
so erhaltenen Überstände wurden photometrisch gegen eine Standardreihe von sulfo-SDTB in 
Perchlorsäure bei 498 nm gemessen. Um die Stabilität der Silanisierung auf Ecopore über die 
Zeit zu ermitteln, wurden silanisierte Ansätze für bis zu 4 Wochen in aqua demin. gelagert 
und zu ausgewählten Zeitpunkten jeweils einer Aminobestimmung unterzogen. 
 
2.3.2. Kopplungschemie der Proteine auf funktionalisiertem Ecopore 
 
Zur kovalenten Proteinkopplung wurde der Linker Polyethylenglykol-bis-propionsäure-
hydroxysuccinimidylester (2HScc-PEG) verwendet. In einem Vergleich kamen weiterhin 
Dithio-bis-succinimidylpropionat (DTSP) bzw. Glutardialdehyd (GDA) zum Einsatz. Für die 
Stammlösungen von 2HScc-PEG und DTSP wurde Dimethylsulfoxid (DMSO) als 
Lösungsmittel verwendet. Zur Kopplung von Protein im Einschrittverfahren wurden 
Lösungen von 10 µg/mL Fibronectin bzw. 1 µg/mL BMP-2 in Kopplungspuffer (50 mM 
NaHCO3, pH 8,4) hergestellt, denen unmittelbar vor der Ecopore-Inkubation jeweils die ca. 
200-fache Stoffmenge 2HScc-PEG zugegeben wurde. Die silanisierten Ecopore-Proben 
wurden jeweils für 1 h in der Reaktionslösung unter Bewegung inkubiert, wobei 50-mL-
Zentrifugenröhrchen vom Typ Falcon als Reaktionsgefäße sowie ein Überkopfschüttler 
verwendet wurden. Bei scheibenförmigen Proben wurde eine Feder aus Teflon-beschichtetem 
Draht als Distanzhalter eingesetzt, wobei die einzelnen Scheiben seitlich in die Windungen 
der Feder gesteckt wurden. Die porösen zylinderförmigen Ecopore-Proben wurden lose 
inkubiert. Im Zweischrittverfahren wurden Ecopore-Proben zunächst für 1 h in einer Lösung 
von 0,5 mg/mL 2HScc-PEG in wasserfreiem Aceton inkubiert und zweimal kurz mit 
Kopplungspuffer gespült. Unmittelbar darauf erfolgte die Inkubation in der Proteinlösung für 
1 h. Als Kontrolle wurden Ansätze ohne Linker verwendet. Um den Anteil von adsorptiv 
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gebundenem Protein zu vermindern, wurden alle Beschichtungsansätze nach Ablauf der 
Inkubationszeit laut folgendem Schema gewaschen: 2x kurz mit PBS, 1x für 15 min in 8M 
Harnstoff, 1x für 15 min in PBS + 1 M NaCL + 0,1% Tween20 und 5x kurz mit PBS. 
Die beschichteten Proben wurden bis zur weiteren Verwendung in PBS bei 4°C gelagert. 
 
2.3.3. Nachweis der gebundenen Proteine 
 
Auf der Oberfläche von Ecopore gebundenes Protein wurde mittels enzymgebundenem 
Immunosorbent-Assay (ELISA) bzw. Totalhydrolyse/Aminosäureanalyse nach Spackman 
(TH/AA) nachgewiesen und quantifiziert. 
 
ELISA 
 
Für den ELISA wurden beschichtete nichtporöse bzw. poröse Proben zunächst in einer 
Lösung von 1,1% Casein in PBS blockiert. Im Falle der Fibronectin-Modifizierung wurde als 
Detektor ein biotinylierter monoklonaler anti-Fibronectin-Antikörper in einer Verdünnung 
von 1:400 und als Konjugat Streptavidin-Meerrettich-Peroxidase in einer Verdünnung von 
1:2000, jeweils in Blockierlösung, eingesetzt. Für den BMP-2-Nachweis wurde das Detektor-
Konjugat aus einem BMP-2-ELISA in einer Verdünnung von 1:4 in Blockierlösung 
verwendet. Nach jedem Inkubationsschritt (in beiden Fällen jeweils 1 h) wurden die Proben 
6x mit PBS + Tween20 gewaschen. Für die Farbreaktion wurden die Proben in Multiwell-
Kulturschalen vereinzelt. Als Substrat wurde eine Lösung von 100 µg/mL 
Tetramethylbenzidin in 100 mM Na-Acetat-Puffer, pH 5,2, mit dem Zusatz von 60 mM H2O2 
verwendet. Die Farbreaktion wurde visuell kontrolliert. Nach subjektiv ausreichender 
Färbung wurden von den Überständen jeweils 100 µL in 96-Well-Platten pipettiert, in die 
vorher 50 µL 10% H2SO4 pro Well als Stoplösung vorgelegt worden war. Die Platten wurden 
photometrisch bei 450 nm in einem ELISA-Reader gemessen. Zur Quantifizierung wurden 
die Werte gegen Fibronectin- bzw. BMP-2-Standardreihen in 96-Well-Platten verglichen. Im 
Falle von Fibronectin wurde hierzu ein polyklonaler Antikörper (1 µg/Well) als Fänger sowie 
für alle weiteren Schritte die oben angegebenen Reagenzien verwendet, während für die 
BMP-2-Reihe der komplette ELISA von R&D Systems zum Einsatz kam. Die 
Inkubationszeiten für die einzelnen Schritte entprachen denjenigen der Probenansätze. Die 
Standardreihen wurden ebenfalls bei 450 nm gemessen. Die Werte der Standardreihen wurden 
zur Erhaltung von Kurven-Fits mit einer 4-Parameter-Funktion verrechnet. Die benetzten 
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Flächen und Inkubationsvolumina der Probengruppen wurden durch den wie folgt 
berechneten Korrekturfaktor Q den Standardreihen angeglichen (a: benetzte Fläche, vol: 
Inkubationsvolumen) 
Q = (a
 ELISA-well / vol ELISA-well) / (a Probe / vol Probe) 
Alle Meßdaten der Probengruppe wurden vor der Interpolation mit diesem Faktor 
multipliziert. 
 
TH/AA 
 
Für die TH/AA wurden die Proben nebst Kontrollen in dünnwandigen Reagenzgläsern 
vereinzelt und mit je 1 mL 6 N HCl + 0,2 % Thioglykol versetzt. Die Gläser wurden am 
oberen Ende zugeschmolzen und die Ansätze zur Hydrolyse für 24 h bei 108°C im 
Heizschrank inkubiert. Nach dem Aufbrechen der Gläser wurden die Hydrolysate in 
Spitzkolben überführt, die Proben jeweils einmal mit 1 mL aqua demin. nachgespült und die 
Spülüberstände ebenfalls überführt. Die Lösungen wurden schließlich unter Vakuum und 
unter Rotation eingedampft. Die verbliebenen festen Phasen wurden mit Citratpuffer 
aufgenommen und einer chromatographischen Aminosäureanalyse nach Spackman 
unterzogen. Die molaren Konzentrationen der einzelnen Aminosäuren wurden auf Grundlage 
der Flächen der Peaks auf den erhaltenen Chromatogrammen berechnet. Aus diesen Daten 
wurde die Quantität des eingesetzten Proteins pro Einzelprobe berechnet. 
 
 
2.4. Kombinieren von Ecopore mit Kollagen, Modifizierung mit Heparin 
 
2.4.1. Füllung von Ecopore mit Kollagenschwamm 
 
Die Ecopore-Zylinder wurden zunächst zur Reinigung für 10 min in Aceton beschallt und im 
Luftstrom getrocknet. Zur Blockierung der Oberfläche wurden die Proben für 1 h in 1% 
BSA/PBS inkubiert, 5-mal mit aqua demin. gespült und auf Saugpapier getrocknet. Für die 
Füllung wurden Suspensionen von löslichem bzw. unlöslichem Kollagen Typ I in 10% 
Essigsäure 5 min mit einem Dispergiergerät homogenisiert. Die Ecopore-Proben wurden mit 
Kollagensuspension überschichtet und unter Vakuum abgezogen, um Luftblasen aus der 
Keramik zu treiben. Die so gefüllten Träger wurden bei -80°C eingefroren (30 min) und 
anschließend über Nacht lyophilisiert. 
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2.4.2. Bestimmung der Kollagen-Füllungsmenge durch TH/AA 
 
Die TH/AA wurde wie beschrieben durchgeführt (S. 37). Es wurden in diesem Fall nicht-
blockierte Proben verwendet. 
 
2.4.3. Heparinisierung 
 
Zur kovalenten Kopplung von Heparin an den Kollagenschwamm wurde in Anlehnung an ein 
beschriebenes Protokoll [76] eine Lösung von 4 mg/mL Heparin (Natriumsalz, 183 units/mg, 
Sigma), 20 mM EDC und 20 mM NHS in 50 mM MES-Puffer, pH 5,6, vorbereitet. Nach 10 
min Voraktivierungszeit des Reaktionsgemisches wurden die ausgewählten Kollagen-
gefüllten Träger mit dieser Lösung überschichtet, unter Vakuum abgezogen und für 4 h bei 
RT inkubiert. Anschließemd wurden die Proben 5-mal mit Aqua demin. gewaschen. Hierzu 
wurden sie für jeden Waschschritt auf Saugpapier abgetupft und in Aqua demin. unter 
Vakuum abgezogen. Die Proben wurden erneut über Nacht lyophilisiert. 
 
2.4.4. Beladen mit BMP-2 und Freisetzungskinetiken 
 
Heparinisierte und unmodifizierte Ecopore/Kollagen-Hybride wurden in 15 mL-
Zentrifugenröhrchen mit geradem Boden vereinzelt, mit Lösungen von BMP-2 in PBS 
überschichtet und unter Vakuum abgezogen. Alternativ wurde auf die Proben BMP-2-Lösung 
aufgeträufelt, wobei 250 µL Benetzungsvolumen eingesetzt wurde. Die Proben wurden 
unmittelbar nach der Beladung für die Freisetzungkinetiken verwendet. Hierzu wurden die 
Proben für definierte Zeiten in jeweils 1,5 mL PBS inkubiert. Der Überstand wurde zu jedem 
für die Kinetik festgelegten Zeitpunkt abgezogen und aufbewahrt, während die Proben mit 
frischem Puffer überschichtet wurden. Nach Abschluß der Kinetik wurde der BMP-2-Gehalt 
in den Überständen durch ELISA bestimmt. 
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2.5. Zellkultur 
 
2.5.1. Gewinnung und Kultivierung von primären humanen Osteoblasten 
 
Primäre humane Osteoblasten (HOB) wurden gemäß einer beschriebenen Methode gewonnen 
[84]. Die Zellen wurden mit Einverständnis der betreffenden Patienten aus Spongiosa von 
Hüftköpfen nach arthroplastischen Operationen isoliert. Hierzu wurden einzelne 
millimetergroße Stücke unter sterilen Bedingungen vom Spongiosagewebe abgetrennt und in 
Petrischalen in Osteoblasten-Kulturmedium inkubiert. Das Kulturmedium bestand aus einer 
gleichteiligen Mischung von Dulbecco´s Modified Eagle´s Medium und Nutrient Mix F-12 + 
Glutamax mit dem Zusatz von 10% fötalem Kälberserum, Penicillin/Streptomycin (100 U/mL 
und 10 µg/mL, Dexamethason (100 nM) und Ascorbinsäure (50 nM). Die Kultivierung 
erfolgte in einem Zellkultur-Brutschrank in wasserdampfgesättigter Atmosphäre und 5% CO2 
bei 37°C. Ein Mediumwechsel erfolgte zweimal in der Woche. Bedeckten die aus den 
Spongiosastücken ausgeschwärmten Osteoblasten ca. 80% der Schalenfläche, wurden die 
Kulturen unter Anwendung von Trypsin/EDTA zu einem Verhältnis von 1:2 in T75-Flaschen 
passagiert und wie obenstehend weiterkultiviert. Die Zellen wurden schließlich nach 
Erreichen von Konfluenz trypsiniert (entspricht Passage 2), zentrifugiert, in Kulturmedium 
mit 20% FKS und 10% DMSO eingefroren und bis zur weiteren Verwendung bei -80°C 
gelagert. Für die in vitro-Versuche wurden HOB in T75-Flaschen expandiert und noch einmal 
für den Einsatz in den eigentlichen Experimentalansätzen passagiert, so daß stets Kulturen mit 
der Passagenzahl 3 zum Einsatz kamen. Ein Casy 1 – Zellzählgerät wurde für sämtliche 
Zellzählungen während der Passagierungen verwendet. 
 
2.5.2. Kultivierung von MC3T3- und C3H/10T2/1-Zellen 
 
Bei sowohl der MC3T3- als auch der C3H/10T2/1-Zelllinie handelt es sich um murine 
mesenchymale nicht enddifferenzierte immortalisierte Zellen mit fibroblastenähnlicher 
Morphologie. In diesen Zellinien läßt sich durch den Einfluß von BMP-2 
konzentrationsabhängig das Enzym Alkalische Phosphatase (AP) induzieren [85], ein früher 
Indikator für osteogene Differenzierung. Beide wurden gemäß der Empfehlungen des 
Vertreibers (Deutsche Sammlung von Mikroorganismen und Zellkulturen GmbH) in α-
Minimum Essential Medium + 10% FKS kultiviert und expandiert. Zur Lagerung bei -80°C 
38  Material und Methoden 
 
sowie zur Expansion für die in vitro-Experimente wurde mit den Zellen verfahren wie in der 
HOB-Kultivierung angegeben. 
 
2.5.3. Methoden zur Untersuchung der Zellkulturen 
 
XTT-Assay 
 
Die proliferative Aktivität der unterschiedlichen Zellkulturen wurde mit dem XTT-Assay 
(Boehringer Mannheim) abgeschätzt. In diesem Assay wird prinzipiell das Tetrazoliumsalz 
XTT von der mitochondrialen Atmungskette vitaler Zellen zu einem farbigen Formazan 
oxidiert. Das Produkt ist wie das Edukt in der Lage, die Zellmembran zu passieren, kann 
somit in den Kulturüberstand gelangen und photometrisch bei 492 nm gemessen werden. Da 
ein bestimmter Zelltyp unter definierten Bedingungen stets eine im engen Rahmen konstante 
Anzahl von Mitochondrien aufweist, ist der XTT-Umsatz pro vitaler Zelle eines Typs 
quantisiert. Somit läßt sich das gesamte XTT-Signal zum relativen Vergleich von Zellzahlen 
in Kulturen verwenden. Wird die Entwicklung der XTT-Aktivität über die Zeit verfolgt, so ist 
eine Aussage über die Vermehrung der Zellen, also die proliferative Aktivität des 
Kulturansatzes möglich. 
 
Vitalfärbung 
 
Zur Visualisierung der Zellintegrität und –vitalität wurden live/dead-Färbungen mit den 
Fluorophoren FDA und PI durchgeführt und fluoreszenzmikroskopisch untersucht. Das 
membrangängige FDA wird im Cytoplasma in freies Fluorescein und Acetat gespalten. Da 
die Zellmembran für Fluorescein nicht mehr permeabel ist, kann dieses Produkt in intakten 
Zellen akkumulieren. Es fluoresziert bei 517 nm unter Anregung mit 492 nm (Wavelength 
Index, Fluorescent Probes, Sigma) und färbt die betreffenden Zellen auf diese Weise intensiv 
hellgrün. PI ist hingegen per se nicht membrangängig und kann seine Wirkung nur in Zellen 
mit defekter Membran entfalten. In diesem Fall gelangt es in den Zellkern und kann dort in 
die DNA interkalieren, wo es nach Anregung mit 540 nm bei 608 nm, also im roten 
Farbbereich, fluoresziert. Werden sämtliche FDA- und PI-markierte Zellen gezählt, so läßt 
sich ein Verhältnis von lebenden zu toten Zellen bilden. Die FDA-Färbung erlaubt ferner eine 
Beobachtung der Morphologie der markierten Zellen und deren Ausbreitung auf 
nichttransparentem Untergrund, wie im Falle von Ecopore. 
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Nachweis und Quantifizierung der Alkalischen Phosphatase 
 
Das Enzym Alkalische Phosphatase (AP) wird in mesenchymalen Zellen exprimiert, die eine 
osteoblastische Differenzierungslaufbahn eingeschlagen haben. Der Nachweis von AP in 
HOB-Kulturen diente in dieser Arbeit zur Bestätigung osteoblastischer Aktivität in den 
Kultivierungsansätzen auf Ecopore. In MC3T3- und C3H-Kulturen wurde die Expression des 
Enzyms hingegen untersucht, um die zelluläre Reaktion auf den osteoinduktiven Faktor BMP-
2 zu erfassen. Zum Nachweis der AP wurde ein photometrischer Assay mit dem AP-Substrat 
para-Nitrophenylphosphat (pNPP) angewandt. Hierzu wurden die Kulturen in 12,5 mM 
NaHCO3 mit 0,01% Triton X-100 bei 4°C lysiert. Die Lysate wurden in 96-Well-Platten mit 
einer Lösung von 18 mM pNPP in 200 mM NaHCO3-Puffer (pH 10,3) und 20 mM MgCl2 im 
Verhältnis von 1:6 gemischt und für 1 h inkubiert. Die Ansätze wurden unmittelbar nach 
Vorbereitung sowie nach Ablauf der Inkubationszeit jeweils bei 405 nm im ELISA-Reader 
gemessen. Alternativ wurden die Zellkulturen nicht lysiert, sondern direkt in der oben 
genannten Substratlösung inkubiert. 
Zum visuellen qualitativen Nachweis von AP in Zellkulturen wurde das Substrat 
ELF®97 verwendet [86], welches nach Umwandlung durch das membran-assoziierte Enzym 
in-situ auf den Zellen präzipitiert. Dieses Produkt fluoresziert bei 536 nm nach Anregung mit 
340 nm. In den Versuchen wurden Zellkulturen für 10 min in einer Lösung von 1:200 
ELF®97 in 50 mM Ethanolamin und 104 mM NaCL, pH 9,0, inkubiert und einer 
Fluoreszenzmikroskopie unterzogen. 
 
Nachweis und Quantifizierung von Calcium 
 
Ein weiterer spezifischer Parameter für den Nachweis von osteoblastischer Aktivität ist die 
Kalzifizierung der extrazellulären Matrix. Zum Nachweis von Calcium lassen sich bei 
transparentem planem Untergrund von-Kossa- bzw. Alizarin-Rot-Färbungen durchführen. Da 
Ecopore nicht lichtdurchlässig ist, liefern derartige Färbungen aufgrund des geringen 
Kontrastes auf dem beigefarbigem Material keine befriedigenden Ergebnisse. Zudem lassen 
sich die Färbeverfahren nicht quantitätiv zur Untersuchung eines porösen Systems anwenden. 
Aus diesem Grund wurden in dieser Arbeit die zu untersuchenden Kulturen lysiert und die 
Lysate einer quantitativen photometrischen Calcium-Bestimmung mit Arsenazo III 
unterzogen [87]. Dieses Reagenz bildet mit zweiwertigen Metallionen, unter anderem mit 
Ca2+ und Mg2+, Komplexe mit einem charakteristischen Absorptionsmaximum bei ca. 650 
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nm. Für die Lyse wurden die Kulturen mit je dem gleichen Volumen 0,5 M HCl überschichtet 
und für 15 min im Ultraschallbad behandelt. Als Reagenz wurde 150 µM Arsenazo III und 5 
mM des Mg2+-Fängers 8-Hydroxyquinolin-5-Sulfonsäure in 100 mM Tris, pH 6,5, verwendet. 
Je 10 µL der HCl-Lysate wurden mit 990 µL Reagenzlösung für 10 min inkubiert und gegen 
eine Ca2+ -Standardreihe bei 650 nm gemessen. Die Standardreihe wurde mit CaCl2 in 0,5 M 
HCl angesetzt. 
 
2.5.4. HOB-Kultur auf nichtporösem Ecopore 
 
Für die Experimente mit modifiziertem Ecopore wurden HOB von einem Donor pro 
experimentellem Ansatz eingesetzt. Zunächst wurden nichtporöse Ecopore-Scheiben 
verwendet. Die Proben wurden zur Sterilisierung für 1 h in 70% Ethanol inkubiert, zweimal 
mit sterilem PBS + Amphotericin B gespült und in 6-Well-Kulturschalen vereinzelt. Nach 
einer 10-minütigen Äquilibrierung mit komplettem Osteoblastenmedium wurden 2 x 104 
HOB pro cm2 Probenfläche (einzelne Scheibenfläche) ausgesät und die Ansätze wie 
obenstehend kultiviert. Jeweils einen Tag vor den Untersuchungszeitpunkten wurden die 
Proben in neue Kulturschalen überführt und das Medium durch FKS-freies Medium ersetzt. 
An den Tagen 3, 7 und 14 nach Zellaussaat wurden Proben der Kulturüberstände 
genommen und bei -80°C zwischengelagert. Anschließend wurden XTT-Assays, 
Vitalfärbungen sowie AP-Bestimmungen durchgeführt. 
Zur Erfassung der durch Zellen bedeckten Flächen wurden Aufnahmen von 
Vitalfärbungen einer digitalen Bildanalyse (Adobe PhotoShop) unterzogen. Die Aufnahmen 
wurden in je vier Zonen mit je 0,7 x 1 mm Fläche unterteilt. Um die zellbedeckten Flächen 
vom unbedeckten Hintergrund zu trennen, wurde die Schwellwertfunktion der verwendeten 
Bildbearbeitungs-Software so justiert, daß sie die Zellkörper möglichst komplett erfasste, 
ohne den Hintergrund zu markieren. Die zellbedeckten Flächen wurden auf diese Weise als 
Pixelfraktionen dargestellt, die sich als numerische Werte miteinander vergleichen ließen. 
 
2.5.5. Kultivierung auf porösem Ecopore 
 
Für in vitro-Studien auf modifiziertem porösem Ecopore wurden zylindrische Ecopore-
Proben mit einem Durchmesser und einer Höhe von 10 mm eingesetzt. Die Zylinder erhielten 
einen Schlitz auf dem Durchmesser einer der Stirnseiten, um sie nach der Besiedlung mit 
Zellen spalten zu können und somit die Poren der Bruchflächen auf Zellbewuchs untersuchen 
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zu können. Je 0,5 – 1,0 x 106 der zu kultivierenden Zellen wurden in 18 mL Kulturmedium 
suspendiert und zusammen mit maximal 9 Ecopore-Proben in 50-mL-Zentrifugenröhrchen 
vom Typ Falcon gegeben. Die Röhrchen wurden mit gasdurchlässigen sterilen Adaptern 
verschlossen und in  einen Rollinkubator eingespannt. Hierbei wurden die Röhrchen in einem 
kleinen Winkel zur Rotationsachse versetzt, um eine Durchmischung der 
Kultivierungsansätze durch leichtes Taumeln zu ermöglichen. Zusätzlich wurde die 
Rotationsachse des Drehinkubators im Verhältnis zur Horizontalen leicht gekippt, um ein 
Befeuchten der Adapter zu vermeiden. Die Ansätze wurden für 4 h mit ca. 6 U/min im 
Brutschrank gedreht, wobei darauf geachtet wurde, daß die Probenzylinder nebeneinander in 
dem Röhrchen rollen konnten. Anschließend wurden die verbliebenen Zellen in den 
Überständen durch Zellzählung bestimmt. Die Ecopore-Proben wurden in Multiwell-
Zellkulturplatten vereinzelt und mit frischem Kulturmedium überschichtet. Die weitere 
Kultivierung erfolgte konventionell. 
Die Ansätze wurden an den Tagen 3, 7 und 14 nach Zellaussaat nach dem schon 
beschriebenen Schema untersucht. Zur Visualisierung der Zellkultur wurden nach der 
Vitalfärbung beide Stirnflächen sowie zwei Bereiche der Mantelfläche der Probenzylinder 
mikroskopiert. Die Proben wurden gespalten, indem ein Schraubenzieher mit der 
Werkzeugkante in den Probenschlitz gehalten wurde und mittels eines Gummihammers ein 
Schlag auf den Schaft ausgeführt wurde. Anschließend wurden die Bruchflächen 
mikroskopisch untersucht. 
 
 
2.6. In vivo-Modell 
 
2.6.1. Vorbereitung der Ecopore-Proben 
 
Für die in vivo-Untersuchungen wurden poröse Ecopore-Zylinder mit einem Durchmesser von 
5,6 mm und einer Höhe von 8,0 mm hergestellt. Zur Modifikation der Proben wurden 
sämtliche Inkubationsschritte unter sterilen Bedingungen durchgeführt. Die 
oberflächenmodifizierten Proben wurden bis zu ihrem Einsatz in sterilem PBS bei 4°C 
gelagert. Im Falle der Ecopore/Kollagen-Hybride wurde die Herstellung, Modifizierung und 
Beladung mit BMP-2 unmittelbar vor dem Einsatz durchgeführt und die einzelnen Proben 
feucht in 1,5 mL-Reaktionsgefäßen zwischengelagert. Die Blockierung erfolgte mit 1% 
Kaninchen-Serumalbumin anstelle von BSA. 
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Abb. 7: Implantation von 
Ecopore in Kaninchen-Femur, 
Probenzylinder unmittelbar vor 
Einsetzen in die Fräsung der 
Kondyle 
2.6.2. Versuchstiere 
 
Für die Untersuchung von Ecopore in vivo wurden weibliche Kaninchen der Rasse "Weiße 
Neuseeländer" (Charles River Laboratories, Chatillon sur Charlaronne, Frankreich) mit einem 
Liefergewicht von ca. 3,5 kg eingesetzt. Die Tiere wurden nach Lieferung zunächst für 10-14 
Tage in den Stallungen eingewöhnt (Bodenhaltung) und erhielten Leitungswasser und Futter 
ad libitum. 
 
2.6.3. Implantation von Ecopore 
 
Am Operationstag wurden die Tiere gewogen, sediert und unter Intubierung narkotisiert. Als 
Implantationsort war jeweils die rechte Femurkondyle vorgesehen, wobei die Ecopore-
Zylinder lateral von der Innenseite des Femurs eingesetzt wurden (Abb. 7). Im Detail wurde 
in der freigelegten Femurkondyle des betreffenden Tiers in lateraler Orientierung ein 
hohlzylinderförmiger Defekt erzeugt. Hierzu wurde eine chirurgische Zylinderfräse mit einem 
Durchmesser von 5,6 mm verwendet. Die Ecopore-Probe wurden unter Anwendung von 
leichtem Druck in die Fräsung eingesetzt (sogenanntes Press-Fit-Verfahren), wobei auf 
bündigen Abschluß der freien Stirnfläche der Probe mit der Kondylenoberfläche geachtet 
wurde. Nach Vernähen der Operationswunde wurde das Tier in einen Einzelstall überführt. 
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2.6.4. Haltung der Implantatträger 
 
Die Kaninchen wurden nach der Operation zur Wundkontrolle und Schmerzbehandlung für 
14 Tage in Einzelkäfigen gehalten. Es folgte eine Bodenhaltung bis zum Ende der 
Versuchszeit. Während des Versuchs wurden den Tieren folgende fluoreszente Farbstoffe für 
eine polychrome Sequenzmarkierung des Knochens verabreicht: 
 
(1) unmittelbar nach der Operation und nach 1 Woche 
Vibravenös, 20 mg/mL, 0,5 mL/kg Körpergew., intravenös 
(2) nach 2 und 3 Wochen 
Xylenol-Orange, 6% in 2% NaHCO3-Puffer, 0,5 mL/kg Körpergew., subkutan 
(3) nach 4 und 5 Wochen 
Calcein Grün, 30 mg/mL, 0,5 mL/kg Körpergew., subkutan 
 
Nach 6 Wochen wurden die Tiere getötet und die implantathaltigen Femora präpariert. 
 
2.6.5. Präparation der Kondylen 
 
Es wurden zunächst Röntgenaufnahmen von den kompletten Femora erstellt. Anschließend 
wurden die Kondylen freipräpariert, mit einer Gipssäge von den Femora abgetrennt und in 
eine Lösung von 4% Formaldehyd in aqua demin. überführt. In dieser Lösung verblieben die 
Präparate zur Fixierung für 2 Wochen. Die Kondylen wurden mit einer Schleifmaschine 
(Korn des Schleifpapiers: 120) getrimmt, um ebene Flächen senkrecht zur Achse der 
Ecopore-Zylinder und somit eine einheitliche Orientierung für die spätere Einbettung zu 
erhalten. In einer aufsteigenden Ethanolreihe (70%, 95% und 100% Ethanol für jeweils 1 
Woche) wurden die Präparate entwässert. Es erfolgte eine Inkubation in einer Lösung mit 
gleichen Teilen Ethanol und dem Einbettmittel Technovit 7200 für 24 h und schließlich in 
reinem Einbettmittel für weitere 24 h. Die Ansätze wurden durch UV-Licht ausgehärtet. Die 
Polymerblöcke wurden auf transparente Kunststoffträger geklebt, wobei die mediale Seite der 
Kondylen in den Blöcken in Richtung der Träger orientiert war. Die Blöcke wurden in drei 
Ebenen innerhalb des Ecopore-Implantates und senkrecht zur Zylinderachse getrennt (Abb. 
8). 
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Reihenfolge der 
Aufnahmen 
1 2 3 
6 5 4 
7 8 9 
überlappende 
Bereiche 
Querschnitt des 
Implantatzylinders 
fusioniertes 
Gesamtbild 
zylindrisches 
Implantat 
Schnittebenen 
Abb. 9: Schema der 
Aufnahmestrategie zur 
Erfassung des kompletten 
Implantatquerschnittes 
Abb. 8: Schema der 
Auswahl der Schnittebenen 
im Implantat a 
b 
c 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die abgetrennten Teilblöcke wurden erneut auf Träger geklebt, auf  > 300 µm gesägt, auf 100 
-150 µm geschliffen und schließlich poliert. 
 
2.6.6. Untersuchung der Schliffe 
 
Zur mikroskopischen Untersuchung wurden digitale Aufnahmen im Auflicht-, Durchlicht- 
sowie Fluoreszenzverfahren, letzteres mit den Filtern BP 365/12 / LP 397 (für Vibravenös), 
BP 546/12 / LP 590 (für Xylenol Orange) und BP 450-490 / LP 515 (für Calcein Grün) 
erstellt. Die Vergrößerungsstufe 50-fach wurde als bestmöglicher Kompromiss zwischen 
Bildauflösung und Machbarkeit der Bildbearbeitung gewählt. Da die mikroskopischen 
Bildausschnitte nur eine Teilzone des Implantatquerschnittes erfassen konnten, wurden zur 
Erfassung des gesamten Querschnitts jeweils 9 Bilder kachelartig nach folgendem Schema 
aufgenommen (Abb. 9): 
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Die Ausschnitte für die Einzelaufnahmen wurden so gewählt, daß sich überlappende Bereiche 
zu den angrenzenden Ausschnitten ergaben. Diese Maßnahme war für die anschließende 
digitale Fusion der Einzelbilder nötig, die mit der Software PanaVue ImageAssembler 
durchgeführt wurde. 
 
Die Bilder wurden wie folgt untersucht: 
 
Auflicht:  qualitative Beurteilung der Porenstruktur des Implantates 
quantitative Erfassung des Anteils des Porenlumens in der Kreisfläche 
des Implantatquerschnitts 
Durchlicht: histologische Beurteilung des Knochengewebes im Hinblick auf 
Anbindung an die Grenzfläche des Implantates, Erfassung 
entzündlicher Vorgänge 
Fluoreszenzen: quantitative Bestimmung des in den Implantatbereich eingewachsenen 
Knochengewebes, Bestimmung der Wachstumsgeschwindigkeit des 
Knochens durch Ausmessen der Distanzen zwischen 
fluoreszenzmarkierten Zonen 
 
 
Energiedispersive Röntgenanalyse 
 
Die Methode der energiedispersiven Röntgenanalyse (EDX) wird angewandt, um chemische 
Elemente in einer planen Materialoberfläche ortsaufgelöst aufzuschlüsseln. Im Prinzip wird 
ein fokussierter Elektronenstrahl mit bestimmter Energie auf die Oberfläche der Probe 
gelenkt. Von den Atomen der Probe werden bei Auftreffen der Elektronen Röntgenquanten 
emittiert, die mittels eines Detektors registriert werden können. Die Energie dieser Quanten 
ist für die betroffenen chemischen Elemente charakteristisch, so daß sich die detektierten 
Signale in einem nach Elementen aufgelösten Spektrum darstellen lassen. Wird die 
Materialoberfläche mit dem Elektronenstrahl abgetastet, so lassen sich die zu untersuchenden 
Elemente topologisch darstellen. Zur Untersuchung der Verteilung von Knochengewebe und 
Implantatwerkstoff in einer Schnittfläche können hierzu typische elementare Vertreter der 
beiden Phasen herangezogen werden. 
In der in vivo-Studie dieser Arbeit wurde Calcium und Phosphor als Vertreter der 
Phase des Knochengewebes sowie Titan und Silizium als Vertreter der Ecopore-Phase 
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ausgewählt. Zur Vorbereitung für die EDX wurden die Träger der Präparatschliffe auf eine 
quadratische Fläche von ca. 15 x 15 mm rings um den jeweiligen Implantatquerschnitt 
gestutzt. Die Schliffe wurden zur Generierung einer elektrisch leitfähigen Oberfläche mit 
Kohlenstoff bedampft. Die Untersuchung erfolgte in einem REM-Gerät des Typs Jeol JSM 
6400, erweitert durch eine EDX-Einheit der Fa. EDAX nebst Analysesoftware Genesis 4000. 
Analog zur Mikroskopie wurden die Bilder der Schliffe in mehrere Zonen aufgeteilt, da die 
gesamte Fläche nicht in einem Durchgang erfaßt werden konnte. Hier reichten 4 Zonen 
(Orientierung NW, NO, SW, SO) aus, die anschließend zu einem Gesamtbild fusioniert 
wurden. Zur Quantifizierung der Phasen wurde digitale Bildbearbeitung eingesetzt.  
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3. Ergebnisse 
 
3.1. Oberflächenmodifizierung von Ecopore 
 
3.1.1. Oberflächenaktivierung von Ecopore durch Ätzung 
 
Ecopore wurde mit H2SO4/H2O2 bzw. NaOH geätzt, um die Oberfläche für die anschließende 
Silanisierung zu aktivieren. Der Effekt der Ätzung auf die Oberfläche wurde zunächst visuell 
mittels Rasterelektronenmikroskopie (REM) untersucht. Für den Vergleich wurden poröse 
Ecopore-Zylinder mit 10 mm Ø und 10 mm Höhe verwendet. Die Proben wurden nach der 
Behandlung gespalten, um die Porenwandungen der Bruchflächen für die Untersuchung 
zugänglich zu machen. Abb. 6 zeigt REM-Bilder der Oberflächen von unbehandelten, 
H2SO4/H2O2 - und NaOH- geätzten Proben. 
 
Abb. 10:  Effekt von Säure- bzw. Alkaliätzung auf die Oberfläche von Ecopore, REM. Die Glasphase 
war nach Alkalibehandlung deutlich zurückgesetzt (c,d). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Im Vergleich zu der unbehandelten Kontrolle (Abb. 10 a) erschien die säuregeätzte Probe 
kaum verändert (Abb. 10 b). Keine der beiden Phasen wirkte merklich korrodiert. Die 
Oberfläche des Alkali-geätzten Materials hob sich hingegen visuell deutlich von derjenigen 
der Kontrolle ab (Abb. 10 c). Hier erschien die amorphe Glasphase im Gegensatz zur nahezu 
unveränderten TiO2-Phase stark zurückgesetzt, so daß die TiO2-Körnung reliefartig erhaben 
aussah. Die Oberfläche der Glasphase selbst erschien glatt und ohne zusätzliche 
Strukturierung. Auf der Oberfläche der Proben, die einer mehrmaligen alkalischen Ätzung 
unterzogen wurden, war keine Glasphase mehr zu sehen (Abb. 10 d), während hier auf den 
unbehandelt H2SO4/H2O2 NaOH NaOH intensiv 
a b c d 
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Abb. 11:  Bindung von APTES auf 
unterschiedlich geätztem Ecopore, 
Quantifizierung der Aminogruppen mit 
sSDTB. Auf NaOH-geätztem Ecopore 
wurde ca. 10x mehr Silan gebunden als 
auf unbehandelten Kontrollen und 
säuregeätzten Proben. 
TiO2-Körnern eine terassenähnliche Abstufung zu erkennen war. Dennoch wirkte die TiO2-
Phase nicht wesentlich korrodiert. 
 
3.1.2. Silanisierung von geätztem Ecopore 
 
Im nächsten Schritt der Oberflächenmodifikation wurde Ecopore mit Aminopropyl-
triethoxysilan (APTES) beschichtet. In einem Vergleich wurden unbehandelte, H2SO4/H2O2 - 
und NaOH- geätzte Proben mit APTES silanisiert. Die Silanisierungsdichte auf der 
Oberfläche der Ecopore-Proben wurde mit dem aminospezifischen Reagenz s-SDTB 
bestimmt. Es wurden sowohl für eine nichtporöse als auch für eine poröse Probengruppe je 
zwei Einzelversuche mit Dreifachbestimmungen durchgeführt. Die Silandichten wurden als 
Stoffmenge pro Probe dargestellt (Abb. 11).  
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Auf den Alkali-geätzten nichtporösen Proben wurde mit durchschnittlich 84,4 ± 27,5 
nmol/Probe eine ca. 10-fach höhere APTES-Dichte als auf den unbehandelten Kontrollen 
bestimmt (8,3 ± 7,6 nmol/Probe, n = 6, p < 0,0001), wohingegen auf den säuregeätzten 
Proben mit 4,2 ± 3,2 nmol/Probe (n = 6, p > 0,05) eine nicht signifikant geringere Dichte zu 
finden war. Der Versuch mit porösen Proben erbrachte vergleichbare Ergebnisse. Hier war die 
APTES-Dichte in der Alkali-geätzten Gruppe mit durchschnittlich 242,9 ± 20,4 nmol/Probe 
ebenfalls ca. 10-fach höher als in der Kontrollgruppe (20,9 ± 1,1 nmol/Probe, n = 6, p < 
0,0001), während auf den säuregeätzten Proben mit 29,5 ± 8,1 nmol/Probe eine zwar nur 
Proben         nichtporös                porös 
I unbehandelt 
II H2SO4/H2O2 
III NaOH 
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Abb. 12:  Stabilität der 
Modifizierung von Ecopore mit 
APTES, Lagerung trocken 
über 28 Tage bzw. in PBS 
(naß) über 12 Tage, 
Quantifizierung mit sSDTB 
leicht, jedoch signifikant erhöhte Dichte bestimmt wurde (n = 6, p < 0,05). Die Daten zeigen, 
daß die alkalische Ätzung von Ecopore deutlich effektiver für die anschließende Bindung von 
Silan ist als die saure Ätzung. 
Aufgrund dieses Ergebnisses wurde für alle weiteren Modifizierungsansätze die 
NaOH-Ätzung mit nachfolgender Silanisierung in wäßrigem Medium angewandt. 
Um die Haltbarkeit der Silanmodifikation zu untersuchen, wurden in Einzelversuchen 
geätzte Ecopore-Proben nach der Silanisierung bis zu 12 Tage in PBS bzw. bis zu 28 Tage 
trocken gelagert und zu verschiedenen Zeitpunkten auf die Silanisierungsdichte untersucht 
(Doppelbestimmungen, Abb. 12). In der Gruppe der trocken gelagerten Proben wurden im 
Vergleich zur naß gelagerten Gruppe geringere Silandichten bestimmt (17,73 vs. 31,19 nmol 
NH2/Probe). Bis auf den erhöhten Wert an Tag 14 bewegten sich die Silandichten über den 
gesamten Zeitraum auf einem Level, ohne kontinuierlich abzufallen. In der Gruppe der naß 
gelagerten Proben trat eine merkliche Streuung auf. Es war auch hier trotz des kleineren 
Wertes an Tag 5 keine kontinuierliche Verminderung der Silandichte zu erkennen. Insgesamt 
konnte aufgrund dieser Ergebnisse auf eine stabile Silanisierung geschlossen werden. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
3.1.3. Kopplung von Fibronectin bzw. BMP-2 auf silanisiertem Ecopore 
 
Zunächst wurden in einem Vorversuch verschiedene Crosslinker zur kovalenten Kopplung 
von Fibronectin (FN) auf silanisiertem Ecopore verglichen. Zum Einsatz kamen 
Glutaraldehyd (GDA), Dithio-bis-succinimidylpropionat (DTSP) und Polyethylenglykol-bis-
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Abb. 13:  Kovalente Bindung von Fibronectin 
auf silanisiertem Ecopore, relativer Vergleich 
dreier Linker, Nachweis durch ELISA 
propionsäure-hydroxy-succinimidylester (2HScc-PEG). Total gebundenes Protein wurde 
durch ELISA bestimmt. 
 
 
 
 
 
 
 
  
 
 
 
 
Ein relativer Vergleich (Abb. 13) erbrachte, daß durch Einsatz der Linker DTSP bzw. 2HScc-
PEG ca. 8x mehr Protein gebunden wurde als durch GDA. Für alle weitere Ansätze der Studie 
wurde 2HScc-PEG als Linker gewählt, da dessen Polyethylenglykol-Anteil für eine 
Reduzierung der unspezifischen Bindung von Protein auf Ecopore in Betracht kam. 
Zur Ermittlung der kovalent bzw. adsorptiv gebundenen Anteile sollten in weiteren 
Experimenten Ansätze mit bzw. ohne Linker untersucht werden. FN wurde mit dem Linker 
2HScc-PEG auf silanisiertem Ecopore gekoppelt. Das Protein wurde mittels ELISA 
nachgewiesen und quantifiziert. In Abb. 14 ist das Ergebnis zweier typischer Experimente 
zum Vergleich von porösen und nichtporösen Ecopore-Proben zusammengefasst (Dreifach- 
bzw. Doppelbestimmungen). Bei den porösen Proben handelte es sich um Zylinder mit 10 
mm Ø und 10 mm Höhe. In dieser Probengruppe wurde 599,4 ± 34,8 ng gebundenes 
Protein/Probe auf dem Material bestimmt. In der Kontrolle, in der kein Crosslinker eingesetzt 
worden war, wurde 396,3 ± 34,8 ng Protein/Probe gemessen (n = 6, p < 0,0001), also ca. 60% 
des Linker-haltigen Ansatzes. Die nichtporösen Proben waren Scheiben mit 20 mm Ø und 3 
mm Höhe. Hier ergab sich mit 164,0 ± 3,9 ng Protein/Probe in den Linker-haltigen Ansätzen 
versus 107,6  3,9 ng Protein/Probe in den Kontrollen ein ähnliches Verhältnis wie im 
Experiment mit den porösen Proben (65,6%).  
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Abb. 14:  Bindung von FN auf silanisiertem 
Ecopore mittels des Linkers 2HScc-PEG, 
Kontrollen ohne Linker zur Bestimmung des 
adsorptiv gebundenen Anteils, relative 
Quantifizierung des Proteins durch ELISA 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Für alle weiteren Experimente zur Kopplung von FN bzw. BMP-2 auf funktionalisiertem 
Ecopore wurde ausschließlich der Linker 2HScc-PEG verwendet. Um die Anteile der 
Proteinadsorption auf den unterschiedlichen Modifikationsstufen von porösem Ecopore zu 
vergleichen, wurden in einem Experiment NaOH-geätzte, APTES-silanisierte sowie 
komplette kovalente Ansätze (inklusive Linker) mit Fibronectin- bzw. BMP-2 beschichtet und 
mittels ELISA analysiert (ein Experiment, Dreifachbestimmung). Das Ergebnis dieses 
Versuches ist in Abb. 15 dargestellt. Die Quantitäten der gebundenen Proteine lagen über dem 
Bereich, den die Standardreihen erfaßten. Somit war eine Quantifizierung nicht möglich. 
Dennoch ist eine Abschätzung der Verhältnisse der gebundenen Anteile möglich. Es ist zu 
erkennen, daß die ELISAs in den kompletten kovalenten Ansätzen jeweils die größte Menge 
gebundenen Proteins detektierten, gefolgt von den silanisierten und schließlich den lediglich 
geätzten Ecopore-Probengruppen. Diese Tendenz trat sowohl bei Fibronectin (Abb. 15 a) als 
auch bei BMP-2 (Abb. 15 b) auf. Zur Kontrolle wurden auch die Überstände der 
Proteinbeschichtungsansätze nach der Reaktion per ELISA untersucht (Doppelbestimmung). 
Abb. 15 c,d zeigt die relativen Konzentrationen von FN (Abb. 11 c) bzw. BMP-2 (Abb. 11 d) 
in den Überständen nach der Ecopore-Beschichtung im Vergleich zur ursprünglich 
eingesetzten Konzentration des betreffenden Proteins. Letztere wurde als 100% gesetzt. Laut 
dieser Graphen wurden die geringsten Konzentrationen in den kovalenten Ansätzen gefunden, 
gefolgt von den Werten der beiden adsorptiven Ansätze. Dies stellt ein umgekehrtes Profil im 
Vergleich zu den Graphen 15 a bzw. 15 b dar und bestätigt somit die Daten aus der genannten 
Bestimmung. 
Linker 
Proben    nichtporös                       porös 
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Abb. 15:   Bindung von FN bzw. BMP-2 auf Ecopore mit unterschiedlichen Stufen der Prämodifikation, 
Nachweis durch ELISA, a,b) FN- bzw. BMP-2 auf Ecopore, c,d) verbliebene FN- bzw. BMP-2-
Konzentration in Überständen nach der Beschichtung, Bezeichnung der Ansätze: I und II Leerwert 
und Adsorption auf NaOH-geätztem, jedoch nicht-silanisiertem Ecopore, III – V Leerwert, Adsorption 
sowie kovalente Bindung auf NaOH-geätztem und silanisiertem Ecopore. Die Überstände in den 
Graphen c und d sind entsprechend gekennzeichnet. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Zur unabhängigen Bestimmung von gebundenem Protein wurden unbehandelte (I, analog zur 
Probenbezeichnung des vorigen Versuchs), geätzte (II), silanisierte (IV) sowie mit kovalenter 
Chemie modifizierte (V) und anschließend FN-bzw. BMP-2-beschichtete Proben einer 
Totalhydrolyse/Aminosäureanalyse unterzogen. Hier ergab sich ein teilweise abweichendes 
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Ergebnis im Vergleich zur Bestimmung durch ELISA. In der FN-Gruppe 
(Doppelbestimmung, Einzelversuch) stieg die Quantität des gebundenen FN zwar zunächst 
mit steigendem Modifikationsgrad an mit 12,0 ± 2,6 pmol/Probe unmodifiziert, 18,3 ± 4,6 
pmol/Probe geätzt, 24,6 ± 6,1 pmol/Probe geätzt und silanisiert, war im Falle des kovalenten 
Ansatzes mit 9,7 ± 3,1 pmol/Probe jedoch deutlich geringer als in allen anderen Ansätzen 
(Abb. 16 a). Die BMP-2-Gruppe (nur Einzelbestimmung) zeigte ein vollständig reverses Bild: 
mit 68,5 pmol/Probe unmodifiziert, 29,4 pmol/Probe geätzt, 20,8 pmol/Probe geätzt und 
silanisiert sowie 12,3 pmol/Probe im komplett kovalenten Ansatz war ein Absinken der 
Quantität des gebundenen BMP-2 mit steigendem Modifikationsgrad zu beobachten (Abb. 16 
b). 
 
 
Abb. 16:   Bindung von FN (a) bzw. BMP-2 (b) auf Ecopore mit unterschiedlichen Stufen der 
Prämodifikation, I unbehandelt, II geätzt, III silanisiert, IV komplett kovalent, Nachweis durch 
Totalhydrolyse/Aminosäureanalyse   
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Abb. 17:  Wachstum von HOB auf 
Fibronectin-beschichtetem Ecopore 
versus unmodifizierter Kontrolle, XTT-
Assay 
3.2. Modifiziertes Ecopore in vitro 
 
3.2.1. Untersuchung von Fibronectin-beschichtetem Ecopore in vitro 
 
Der Einfluss einer Fibronectin-Beschichtung in vitro wurde mit primären humanen 
Osteoblasten (HOB) untersucht. Zunächst wurden nichtporöse Ecopore-Scheiben mit 20 mm 
Ø und 3 mm Höhe wie beschrieben mit Fibronectin beschichtet. Nach Aussaat von HOB auf 
die Proben wurden an den Tagen 3, 7 und 14 Proliferation (XTT), Vitalität und Ausbreitung 
der Zellen auf dem Untergrund (Vitalfärbung) untersucht. Der XTT-Assay erbrachte höhere 
Werte für die Kulturen auf proteinbeschichtetem Ecopore an den Tagen 3 und 7 im Vergleich 
zur unmodifizierten Kontrollgruppe, während an Tag 14 ein Abfall des XTT-Signals zu 
beobachten war (Abb. 17). Die XTT-Werte der unmodifizierten Kontrollen stiegen hingegen 
über die gesamte Zeit kontinuierlich an und erreichten an Tag 14 den Level der modifizierten 
Gruppe an Tag 7. Dieses Profil weist auf ein begünstigtes Wachstum der HOB auf dem 
modifizierten Material in der ersten Woche der Kultivierung hin, welches sich dann über die 
zweite Woche relativiert. 
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Die HOB-Kulturen wurden im nächsten Schritt einer Vitalfärbung unterzogen, um vitale 
adhärierte Zellen sichtbar zu machen und die durch Zellen bedeckten Flächen zu vergleichen. 
In Abb. 18 sind typische Bereiche der Zellkulturen auf den Probenscheiben dargestellt. Die 
einzelnen Zellen erscheinen auf dem Fibronectin-beschichteten Material an den Tagen 3 und 
7 stärker ausgebreitet (Abb. 18 a,a*,b) als auf dem unbehandelten Material (Abb. 18 d,d*,e). 
Tag 
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Am Tag 14 erscheinen die Zellpopulationen auf beiden Probengruppen konfluent mit 
örtlichen Zusammenhäufungen von Zellen in Form von Noduli (Abb. 18 c,f). 
 
Abb. 18: Ausbreitung von HOB auf Fibronectin-beschichtetem nichtporösem Ecopore versus 
unmodifizierter Kontrolle, a-f) Vitalfärbung, wobei in a* und d* stärker vergrößerte Ausschnitte von a 
bzw. d wiedergegeben sind g) Abschätzung der durch HOB bedeckten Flächen mittels digitaler 
Bildauswertung 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Um ein quantitatives Maß für die Ausbreitung der HOB auf dem Probenuntergrund zu 
erhalten, wurden in jeweils vier Bildbereichen die durch Zellkörper bedeckten Flächen 
bildtechnisch mittels einer Schwellwertfunktion von den unbedeckten Arealen getrennt und 
als Verhältnisse zu den Gesamtflächen dargestellt (Abb. 18 g). An den Tagen 3 und 7 sind die 
zellbedeckten Flächen in den Fibronectin-beschichteten Ansätzen deutlich höher als in den 
Kontrollen mit 38,8 ± 6,2 % versus 21,3 ± 3,5 % (p < 0,05) bzw. 60,3 ± 11,1 %  versus 26,1 ± 
3,2 % (p < 0,05). An Tag 14 bedeckten HOB in beiden Gruppen nahezu die gesamte 
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Probenfläche (99.3 ± 0.3 % versus 96.2 ± 2.6 %, p > 0,05), wobei die Zellen in einzelnen 
Bereichen zu Noduli gruppiert sind. Das Ergebnis zeigt, daß sich HOB auf FN-beschichtetem 
Ecopore besser ausbreiten konnten und in der ersten Woche einen Wachstumsvorteil 
gegenüber der unbehandelten Kontrolle hatten. Dies bestätigt die Daten aus dem XTT-Assay. 
Um den Einfluß der einzelnen Modifikationsschritte der FN-Beschichtung auf HOB zu 
untersuchen und mögliche toxische Effekte zu erfassen, wurden nichtporöse Ecoporescheiben 
wie folgt eingesetzt: unbehandelt, geätzt, silanisiert, FN ohne Linker, nur Linker, FN mit 
Linker. Nach der Kultivierung von HOB auf den genannten Proben für 2 Tage wurden 
Live/Dead-Färbungen durchgeführt. In Abb. 19 sind Fluorogramme einzelner Zellen auf dem 
Werkstoff wiedergegeben.  
 
Abb. 19:  Vitalität und Ausbreitung von HOB auf unterschiedlichen Modifizierungsstufen von 
nichtporösem Ecopore, a) unbehandelt, b) geätzt, c) silanisiert, d) FN ohne Linker, e) nur Linker, f) FN 
mit Linker; Ausbreitung der Zellen auf den FN-haltigen Proben am stärksten 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Auf unbehandeltem (a), geätztem (b), silanisiertem (c) sowie nur mit Linker inkubiertem 
Ecopore (e) waren HOB mit dünnen langen Zellfortsätzen zu erkennen. Die Zellkörper waren 
nicht flächig auf dem Untergrund ausgebreitet. Demgegenüber erschienen auf beiden FN-
haltigen Proben (d,f) die Zellen stärker und flächiger ausgebreitet. Es war kein Unterschied 
zwischen adsorptivem und kovalentem FN-Beschichtungsansatz zu sehen. In allen Ansätzen 
waren nur vereinzelt defekte Zellen in Form von PI-markierten Zellkernen zu beobachten, 
während der Hauptanteil der Zellen intakt und somit vital erschien. Als Schlußfolgerung kann 
a b c 
d e f 
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gesagt werden, daß die einzelnen Modifizierungskomponenten nicht toxisch auf HOB wirkten 
und daß FN die Ausbreitung der Zellen auf dem Untergrund förderte. Die Beschichtung mit 
Linker (e) führte nicht zu einer Passivierung im Vergleich zur Kontrolle (a). 
Poröse FN-beschichtete Ecopore-Proben wurden in einem Drehinkubator mit HOB 
inkubiert, um eine gleichmäßige Besiedlung der Oberfläche zu ermöglichen, mit einer 
anschließenden Kultivierung in Multiwells unter Standardbedingungen. Abb. 20 zeigt die 
Vitalfärbung von HOB-Kulturen auf FN-beschichtetem Material mit einer mittleren 
Porengröße von 200 µm. Die Außenfläche weist eine dichte Besiedlung mit Zellen auf (Abb. 
20 a). Zwischen der peripheren bewachsenen Zone und dem nahezu zellfreien Kernbereich ist 
ein abrupter Übergang zu erkennen. In den Poren der Bruchfläche sind nur vereinzelte Zellen 
nachweisbar (Abb. 20 b). Bei Ecopore-Proben mit einem mittleren Porendurchmesser von 3 
mm ist demgegenüber eine Zellbesiedlung sowohl des Außenbereichs als auch des inneren 
Porensystems erkennbar (Abb. 20 c,d). 
 
Abb. 20: Wachstum von HOB auf porösem FN-beschichtetem Ecopore, Vitalfärbung, Material mit 
mittlerem Porendurchmesser von 150 µm (a,b) bzw. 3 mm (c,d). 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
In einem weiteren Ansatz wurden FN-beschichtete mit unmodifizierten porösen Proben in 
vitro verglichen. Hierbei wurde nach der Behandlung im Drehinkubator die Zellzahlen der 
Überstände beider Gruppen bestimmt, um ein indirektes Maß für den Anteil der adhärierten 
Zellen zu erhalten. Von ursprünglich 2,5 x 106 eingesetzten Zellen pro Ansatz verblieben 1,32 
x 106 im Überstand der FN-Gruppe (entspr. 52,8 %), während im Überstand der 
externe Oberfläche Bruchfläche 
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unbehandelten Gruppe 2,11 x 106 Zellen gezählt wurden (entspr. 84,4 %). Dieses Ergebnis 
zeigt, daß ein größerer Anteil der eingesetzten Zellen auf dem beschichteten Material 
adhäriert hatte als auf der unmodifizierten Kontrolle, erneut ein Hinweis auf die 
Funktionalität der Fibronectin-Beschichtung. Nach 3, 7 und 14 Tagen Kultur unter 
Standardbedingungen wurden XTT-Assays durchgeführt (nicht gezeigt). Sie erbrachten ein 
stärkeres XTT-Signal in den FN-beschichteten Ansätzen an den Tagen 3 und 7, was auf 
größere Zellzahlen auf dem beschichteten Material an diesen Zeitpunkten hinweist. Das 
Ergebnis ist in Übereinstimmung mit den oben aufgeführten Daten aus der Zellzählung. 
Analog zu den Ergebnissen der Versuche mit den nichtporösen Ecopore-Proben erreichte das 
Signal der unbehandelten Gruppe an Tag 14 den maximalen Level der FN-beschichteten 
Gruppe. 
 Zum Nachweis spezifischer Osteoblastenaktivität von HOB-Kulturen auf porösem 
FN-beschichtetem Ecopore wurde das Enzym Alkalische Phosphatase (AP) in den Kulturen 
bestimmt. AP wurde qualitativ mit dem Substrat ELF97 nachgewiesen. In Abb. 21 a und b 
sind die Mantelflächen von HOB-bewachsenen Ecopore-Zylindern gezeigt, wohingegen Abb. 
21 c und d entsprechende Kontrollen mit fibroblastischen NIH-3T3-Kulturen wiedergeben. 
 
Abb. 21:  Nachweis von Alkalischer Phosphatase in HOB-Kulturen auf FN-beschichtetem Ecopore 
durch ELF97, a,c) ELF97-Färbungen von HOB bzw. NIH-3T3, b,d) Vitalfärbungen von 
Parallelansätzen. 
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In Abb. 21 a  ist eine fluoreszierende körnige Färbung zu erkennen, die aus präzipitiertem und 
damit enzymatisch umgesetztem ELF97 besteht. Abb. 21 b zeigt eine Vitalfärbung zur 
Kontrolle der Verteilung der HOB-Kultur auf einer parallelen Probe. Vitale Zellen der NIH-
3T3-Kultur bedeckten die gesamte sichtbare Oberfläche der betreffenden Probe (Abb. 21 d), 
lieferten aber kein Signal in der ELF97-Färbung (Abb. 21 c). Die HOB-Kulturen exprimierten 
laut dieses Ergebnisses im Gegensatz zu den NIH-3T3-Kontrollen funktionelle AP. 
Um zu untersuchen, ob HOB-Kulturen auf FN-Ecopore die extrazelluläre Matrix 
mineralisieren, wurde Calcium in Lysaten der beschriebenen Kulturansätze bestimmt. Hierbei 
wurde ein photometrischer Assay unter Einsatz des Komplexbildners Arsenazo III verwendet. 
Der Calciumgehalt der Lysate der HOB-Kulturen betrug 120,3 ± 6,8 µg/Ansatz, während in 
den Lysaten der NIH-3T3-Kontrollen mit 35,3 ± 2,1  µg/Ansatz deutlich weniger Calcium 
bestimmt wurde (n = 4, p < 0,05). Diese Differenz zeigt, daß in den HOB-Kulturen über den 
intrazellulären Calciumgehalt hinaus zusätzlich Calcium akkumuliert wurde. 
Für einen qualitativen Nachweis der Mineralisierung der extrazellulären Matrix 
wurden HOB-Kulturen auf FN-Ecopore nach 14 Tagen mit dem Calcium-Chelator Alizarin 
Komplexon gefärbt. In fluoreszenzmikroskopischen Bildern waren knotenartige und diffuse 
fluoreszierende Zonen auf den Kulturen zu erkennen, die auf eine Kalzifizierung der Matrix 
hinwiesen (Abb. 22). 
 
Abb. 22:   Qualitativer Nachweis der Kalzifizierung der extrazellulären Matrix von HOB-Kulturen auf 
FN-Ecopore, 14 Tage, 100x, a) Hintergrund ohne Zellen, b) HOB 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
3.2.2. Untersuchung von BMP-2-beschichtetem Ecopore in vitro 
 
Zum biologischen Nachweis des Differenzierungsfaktors BMP-2 wurden die mesenchymalen 
embryonalen Fibroblastenlinien MC3T3 und C3H/10T1/2 (C3H) herangezogen, die auf 
a b 
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Abb. 23:  Nachweis von BMP-2 
über dessen biologische Aktivität 
in vitro, konzentrationsabhängige 
Induktion von Alkalischer 
Phosphatase in den Zelllinien 
MC3T3 (a) bzw. C3H (b) 
Stimulation mit diesem Faktor unter anderem mit einer Induktion von AP antworten. 
Zunächst wurden konfluente Populationen der genannten Zelllinien in 48-Well-Platten BMP-
2-Konzentrationen von 15,6 bis 1000 ng/mL ausgesetzt. Es wurde zusätzlich der Einfluß der 
FKS-Konzentration auf die AP-Antwort untersucht, da Säugetier-Serum Faktoren enthält, die 
mit BMP-2 wechselwirken können. Hierzu wurden jeweils zwei Reihen mit 2 bzw. 10% FKS 
angesetzt. Nach 3 Tagen weiterer Kultivierung wurde ein AP-Assay durchgeführt. Abb. 16 
zeigt die AP-Antworten von MC3T3 (Abb. 23 a) bzw. C3H (Abb. 23 b) in Abhängigkeit von 
der BMP-2- sowie der FKS-Konzentration. Die Reihen, die eine FKS-Konzentration von 10% 
enthielten, lieferten höhere Signale als diejenigen mit 2% FKS. Eine Antwort beider 
Zelllinien auf BMP-2 war ab 30 ng/mL deutlich zu erkennen und stieg bis zur höchsten 
verwendeten Konzentration von 1000 ng/mL, ohne abzusättigen. In einem Kontrollversuch 
wurden MC3T3-Ansätze in FKS-freiem Medium mit BMP-2 inkubiert. Hier war keine AP-
Antwort nachzuweisen, was auf eine wichtige Rolle von FKS-Komponenten hinsichtlich der 
BMP-2-Responsibilität hinweist. Sowohl MC3T3 als auch C3H-Zellen zeigten also in 
Gegenwart von FKS eine konzentrationsabhängige Antwort auf BMP-2. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Zellinie MC3T3 wurde schließlich zum Nachweis der biologischen Aktivität von 
Ecopore-gebundenem BMP-2 eingesetzt. Nach Kultivierung der genannten Zelllinie auf 
BMP-2-beschichtetem Ecopore wurden XTT-Assays zur Erfassung der Vitalität der Kulturen 
sowie AP-Assays durchgeführt. In einem Experiment wurden Ansätze mit 
Beschichtungskonzentrationen von 1 bzw 5 µg/mL gegen unbeschichtete Kontrollen 
verglichen. Zusätzlich wurde in einem weiteren unbeschichteten Ansatz BMP-2 in einer 
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Abb. 24:  Induktion von AP in MC3T3-
Zellen auf BMP-2-beschichtetem 
Ecopore, zwei Beschichtungs-
konzentrationen versus unmodifizierter 
Kontrolle, zwei unterschiedliche Assay-
Inkubationszeiten, Ansatz mit BMP-2 
im Überstand (Ü) zum Vergleich (1 h 
Inkubation), Dreifachbestimmung 
Konzentration von 1 µg/mL nachträglich in den Kulturüberstand gegeben. Im XTT-Assay 
waren keine Unterschiede zwischen den Ansätzen zu erkennen. Die XTT-Signale zeigte vitale 
Zellen in allen Ansätzen an (nicht gezeigt). Abb. 24 zeigt das Ergebnis des AP-Assays. Nach 
einer Substratinkubation von 1 h lieferten die beschichteten Ansätze zunächst kein 
unterscheidbares Signal, während nach einer Inkubation für weitere 10 h ein 
konzentrationsabhängiges Signal in den BMP-2-haltigen Ansätzen zu beobachten war. In der 
Gruppe, die mit 1 µg/mL BMP-2 beschichtet worden war, ergab sich ein ca. 2,6 fach höheres 
AP-Signal als in der unbeschichteten Gruppe, während die 5 µg/mL-Gruppe ein ca. 6-fach 
höheres Signal lieferte. In dem Kontrollansatz, in den BMP-2 in den Überstand gegeben 
wurde (Ü), zeigte sich im Vergleich zu den BMP-2-freien Kontrollen nach 1 h Assayzeit ein 
deutliches AP-Signal, was die Funktionalität des Tests belegte. 
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Aufgrund des zwar konzentrationsabhängigen, jedoch quantitativ geringen 
Substratumsatzes wurde geschlossen, daß die BMP-2-Beschichtung von Ecopore in vitro nur 
schwach bioaktiv war und somit nur geringe Quantitäten von AP in den MC3T3-Kulturen 
exprimiert wurden. Für einen unabhängigen qualitativen Nachweis von AP wurden 
modifizierte und unbehandelte Ecopore-Proben analog zum vorigen Versuch mit MC3T3-
Zellen besiedelt und mit dem AP-Substrat ELF97 inkubiert. Hier zeigte sich auch nach langer 
Inkubationszeit kein erkennbares Signal. 
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3.3. Ecopore im Tiermodell 
 
Die Untersuchung eines Biowerkstoffes in vitro ist essentiell, um Daten zum Verhalten 
einzelner Zellmodelle in Kontakt mit dem Werkstoff zu erhalten und somit eine 
grundsätzliche Aussage zur Zellverträglichkeit machen zu können. Mit in vitro-Modellen 
alleine lassen sich allerdings nicht zwingend Vorhersagen zur Situation im lebenden 
Organismus machen. Hier liegt ein ungleich komplexeres System vor, in dem die Reaktion 
des gesamten Zielgewebes inklusive der spatial-temporalen Interaktion der beteiligten 
Zelltypen untereinander von Bedeutung ist. Eine in vivo-Testung des Materials ist 
unumgänglich, um zu untersuchen, ob und wie das Zielgewebe einen Kontakt mit dem 
Material etablieren kann, ob es eventuell zu einer Abkapselung der Materialoberfläche mit 
Bindegewebeanteil oder zu inflammatorischen Reaktionen mit der Beteiligung von 
Granulozyten und Makrophagen kommt. 
 
3.3.1. Verhalten von unmodifiziertem Ecopore in vivo 
 
Das Verhalten von Ecopore in vivo wurde im Kaninchenmodell untersucht. In einer 
ersten Versuchsreihe wurde das Einwachsverhalten von unmodifiziertem Ecopore in 
Kaninchenknochen über eine Zeitspanne von 6 Wochen untersucht. Hierzu wurden 
zylindrische Proben in „critical size defects“ der Femurkondylae implantiert. Es wurde eine 
polychrome Sequenzmarkierung mit fluoreszenten Farbstoffen zur Identifizierung frisch 
wachsenden Knochengewebes angewandt. Bei der Durchlichtmikroskopie von 
Schliffpräparaten waren sowohl das Implantat als auch das umgebende Gewebe klar zu 
differenzieren. Das Gewebe wies alle charakteristischen Merkmale von Knochen auf: 
trabekelförmige Struktur, granuliertes Aussehen. Im Grenzbereich zwischen Implantat und 
Gewebe waren keine abweichenden Strukturen zu erkennen, die auf eine 
Entzündungsreaktion hinweisen könnten (Abb. 25). Dort, wo frisch gebildeter Knochen an die 
Implantatgrenzfläche heranreichte, war ein randspaltloses Anwachsen zu beobachten. Es 
waren keine Hinweise auf entzündliche Reaktionen des umliegenden Gewebes zu sehen. In 
Calcein-Grün-Fluorogrammen der Schliffe (Abb. 26) sowie EDX-Analysen (Abb. 27) zeigte 
sich, daß Knochengewebe partiell in Ecopore eingewachsen war, d.h., das periphere 
Porensystem des Werkstoffes war in einzelnen Bereichen mit Knochengewebe durchdrungen. 
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Abb. 25:  Unmodifiziertes Ecopore in vivo, Implantation in Kaninchen-Femur, 6 Wochen Standzeit, 
Histologie eines Schliffs mit Toluidinblau-Färbung; Balken entspricht 100 µm. Das Gewebe weist 
die charakteristische Struktur von Knochengewebe auf und liegt im dargestellten Ausschnitt 
randspaltlos am Implantat an (Grenze durch weiße Pfeile markiert). Es gibt keine Hinweise auf 
entzündliche Reaktionen in der Umgebung des Implantates. 
Abb. 26:  Unmodifiziertes 
Ecopore in vivo, 
Fluoreszenzmikroskopie 
des Grenzbereichs eines 
Implantates (Kreisbogen 
von unten links bis oben 
rechts) mitsamt um-
gebendem Gewebe, 
Calcein Grün-Färbung 
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Abb. 27:  Unmodifiziertes Ecopore in vivo, EDX-Analyse zweier Schliffe, Falschfarbendarstellung der 
Elemente Ca und P (türkis), Si (rot) und Ti (pink). Knochengewebe ist in einzelne Bereiche der 
Peripherie des Implantates eingewachsen: a) Bereich 11 – 3 Uhr, b) Bereich 11-3 Uhr sowie 5 – 10 
Uhr 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
3.3.2. Vergleich von unbehandeltem mit oberflächenmodifiziertem Ecopore in vivo 
 
Im nächsten Versuchsabschnitt wurde zum Vergleich unbehandeltes, NaOH-geätztes 
sowie komplett mit FN bzw. BMP-2 modifiziertes Ecopore in „critical size defects“ der 
rechten Kaninchen-Femora implantiert. Es wurden 3 Tiere pro Implantatgruppe eingesetzt, 
mit Ausnahme der Kontrollgruppe (2 Tiere). Die Tiere erhielten eine polychrome 
Sequenzmarkierung mit wöchentlicher Injektion. Gleichzeititg wurden die Wundbereiche 
untersucht. Bei 2 der Tiere war eine Nachbehandlung der OP-Wunde erforderlich, da die 
betreffenden Wunden innerhalb der ersten post-operativen Tage wieder aufgeplatzt waren. 
Bei allen Tieren war eine mehr oder weniger ausgeprägte Schwellung ohne Erwärmung im 
Bereich der operierten Kondylen zu beobachten, jedoch ohne erkennbaren Zusammenhang 
mit den Implantatgruppen. Da die Tiere ein relativ mobiles Verhalten mit zunehmendem 
Einsatz des operierten Beines zeigten, schlossen wir auf eine komplikationsarme Einheilung 
aller Implantate. Keines der Tiere zeigte systemische Veränderungen. Bei allen Tieren war 
während des Versuchszeitraumes eine Zunahme des Körpergewichtes zu verzeichnen (100 – 
300 g). Nach der Tötung wurden die operierten Beine der Tiere radiologisch untersucht. Die 
Ecopore-Implantate erschienen als röntgendichte Struktur und waren ohne erkennbaren 
a b 
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Abb. 28:  Röntgenuntersuchung des 
rechten Beines eines Versuchstieres aus 
der FN-Probengruppe, a) dorsal, b) lateral, 
c) vergrößert. Das Ecopore-Implantat ist 
als helle röntgendichte Struktur in der 
Femurkondyle erkennbar (Pfeile). 
Randspalt in das Gewebe integriert (Abb. 28). Es war keine Inhomogenität des Knochens in 
unmittelbarer Nähe der Implantate zu beobachten. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Von den Gewebepräparaten wurden Schliffe von drei Ebenen quer zur Achse des 
Probenzylinders angefertigt. 
In Abb. 29 sind zur Demonstration der mikroskopischen Charakterisierung 
repräsentative und deckungsgleiche Auflicht- (Abb. 29 a), Durchlicht- (Abb. 29 b), 
Fluoreszenzaufnahmen für Calcein Grün (Abb. 29 c) und Xylenol Orange (Abb. 29 d) sowie 
eine EDX-Oberflächenanalyse (Abb. 29 f) eines Präparatschliffs aus der BMP-2-
modifizierten Probengruppe gezeigt.  
In der Auflichtaufnahme (Abb. 29 a) trat die Struktur des Ecopore-Implantates als 
beigefarbene Phase hervor. Deutlich war das teilweise zusammenhängende, blasenförmige 
Porensystem zu erkennen. Andere Phasen erschienen in dieser Aufnahme relativ 
undifferenziert. In einigen Bereichen zwischen den Stegen des Implantates sowie in dessen 
unmittelbarer Umgebung war ein Polarisationseffekt zu sehen (aufgehellte Zone auf Postiton 
7:00 Uhr neben dunkleren Bereichen in Abb. 29 a, Pfeil). Dieser Effekt tritt normalerweise in 
a b 
c 
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Durchlichtmikroskopien von Knochenschliffen unter Einsatz von Polarisationsfiltern auf und 
wird zur Charakterisierung von Knochengewebstypen genutzt. In der hier gezeigten 
Auflichtmikroskopie kam ebenfalls ein einzelner Polarisationsfilter zum Einsatz. Die 
beobachteten optischen Auslösch- und Aufhellungseffekte wiesen auf eine gerichtete 
polarisierende Struktur der betreffenden Phase hin, die charakteristisch für Knochengewebe 
ist. 
Die Durchlichtaufnahme (Abb. 29 b) zeigte neben der nichttransparenten schwarz 
erscheinenden Ecopore-Struktur eine teiltransparente Phase mit dunkler Granulierung, die 
histologisch als Knochengewebe charakterisiert wurde. Dort, wo Knochengewebe unmittelbar 
an das Implantat heranreichte, lag es ohne Randspalt direkt an der Oberfläche von Ecopore 
an. Es wurden in diesen Bereichen weder bindegewebsartige Einschlüsse noch 
entzündungsrelevante Zellen wie Granulozyten gefunden. Die knochenfreien Bereiche des 
Porensystems erschienen unstrukturiert und transparent. Ein größerer länglicher Porenschnitt, 
der sich bis ins Zentrum des Implantates erstreckte (Ausrichtung "6 Uhr" in Abb. 29 b), zeigte 
im Zentrum einen Bereich, in den partiell Knochen eingewachsen war. Ein detailierterer 
Bereich der Durchlichtaufnahme ist in Abb. 30 wiedergegeben. Hier ist die poröse Struktur 
des Implantates gut zu erkennen, wobei einzelne Poren unstrukturierte transparente Bereiche 
umschlossen. Diese Poren waren entweder bis zum Moment der Schliffherstellung isoliert 
oder wurden während des Versuchszeitraumes nicht mit Knochen gefüllt. Das Gewebe in den 
anderen Bereichen wies teilweise eine Struktur auf, die für lamellären Knochen typisch ist.  
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Abb. 29:  Modifiziertes Ecopore im Tiermodell, Vergleich verschiedener Mikroskopien eines 
Präparatschliffes der BMP-2-modifizierten Probengruppe, Schliffebene quer zur Probenzylinderachse, 
a) Auflicht, b) Durchlicht, c) Fluoreszenz Xylenol Orange, d) Fluoreszenz Calcein Grün, e) EDX, 
Falschfärbung der Phasen zur Kontrastierung, türkis - Ca; pink - Ti; rot - Si 
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Abb. 30:  Modifiziertes Ecopore in vivo, Durchlichtaufnahme eines Schliffs der BMP-2-Probengruppe, 
vergrößerter Bereich von Abb. 18 b. Granulierte teiltransparente Flächen wurden histologisch als 
Knochengewebe identifiziert. Nichttransparente schwarz erscheinende Bereiche stellen teilweise 
Ecopore dar (zirkuläre blasige Strukturen, durch Sterne markiert), teilweise Spalten zwischen Stegen 
des Knochengewebes, die während des Schleifvorgangs mit Abrieb gefüllt wurden (durch Kreise 
markiert). Transparente Zonen sind Poren, die innerhalb des Versuchszeitraumes nicht mit Gewebe 
angefüllt wurden bzw. isolierte Poren, die erst durch die Schliffherstellung eröffnet wurden (zentral 
und rechts). 
 
 
 
 
  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Fluoreszenzmikroskopie wurde angewandt, um durch die polychrome 
Sequenzmarkierung gefärbtes Knochengewebe in den Schliffen nachzuweisen und dessen 
Einwachsgeschwindigkeit in das Implantat zu bestimmen. In der Fluoreszenzmikroskopie war 
durchweg keine Oxytetracyclin-Fluoreszenz zu erkennen (ocker/gelb), während durch die 
Fluorophore Xylenol Orange (Abb. 29 c) und Calcein Grün (Abb. 29 d) Bereiche in den 
Schliffen markiert wurden, die nahezu deckungsgleich mit der als Knochengewebe 
identifizierten Phase (Abb. 29 b) waren. Die Färbung erschien graduiert mit stark 
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Abb. 31:  Modifiziertes Ecopore in vivo, FN-Modifizierung, Fluoreszenzmarkierung unterschiedlicher 
Bereiche eines deckungsgleichen Ausschnittes des eingewachsenen Knochengewebes durch 
Xylenol Orange (a) und Calcein Grün (b), sequenziell markierte Zonen sind in einigen Bereichen als 
Doppellinien erkennbar (Pfeile) 
fluoreszierenden Grenzzonen, die in der Schliffebene als Linien auftraten. Während Xylenol 
Orange im beschriebenen Beispiel mehr in peripheren Bereichen zu erkennen war, wurden 
durch das später verabreichte Calcein Grün Gewebszonen markiert, die weiter im Zentrum 
des Zylinders lagen, was die knöcherne Durchdringung des Implantates über die Zeit 
widerspiegelt. Bei stärkerer Vergrößerung war besonders gut zu beobachten, daß die Zonen 
hoher Fluoreszenzintensität von Xylenol Orange und Calcein Grün benachbart, jedoch nicht 
deckungsgleich waren (Abb. 31), eine Konsequenz der gepulsten sequenziellen Gabe der 
Fluoreszenzmarker. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Im Detail erschienen die markierten Zonen jeweils eines Fluorophors als Doppellinien (Abb. 
31 b), die in manchen Bereichen scharf abgegrenzt waren (Pfeile). Im Calcein-Grün-
Fluorogramm war dieser Effekt besonders deutlich ausgeprägt. Die beschriebenen 
Doppellinien entstanden durch die zweimalige gepulste Applikation der fluoreszenten Marker 
im Wochenabstand. Da die mittlere Distanz zwischen den Linien eine Aussage zur 
Wachstumsgeschwindigkeit des Knochengewebes am und im Implantat ermöglicht, wurden 
die Distanzen zwischen 5 Calcein-Grün-Doppellinien innerhalb des Implantatradius pro 
Schliff ausgemessen und als Knochenappositionsrate/Woche zusammengestellt. Die Werte 
wurden jeweils für die Modifikationsgruppen zusammengefaßt und gemittelt  (Abb. 32).  
 
 
a b 
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Abb. 32:  Modifiziertes Ecopore in vivo, 
Vergleich von unbehandeltem, NaOH-
geätztem, FN- und BMP-2-
beschichtetem Material, Histo-
morphometrie, Knochenappositionsrate 
in µm/Woche; * p < 0,05, ** p< 0,005 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Appositionsraten in den Gruppen der proteinbeschichteten Proben waren mit 
durchschnittlich 30,2 ± 4,8 µm/Woche (BMP-2) bzw. 29,0 ± 4,5 µm/Woche (FN) signifikant 
höher als in den Gruppen der unbeschichteten Proben, mit 23,3 ± 3,4 µm/Woche für die 
NaOH-behandelten sowie 20,5 ± 4,3 µm/Woche für die unbehandelten Proben (3 Schliffe pro 
Tier, 3 Tiere pro Modifikationsgruppe, p < 0,05). Es läßt sich also schlußfolgern, daß 
Knochengewebe in die proteinbeschichteten Implantate schneller eingewachsen war. 
Die EDX-Analyse wurde zur ortsaufgelösten Darstellung der Phasen Knochen und 
Ecopore in den Schliffen anhand von typischen chemischen Elementen sowie zur 
quantitativen Bestimmung des tatsächlich in die Implantate eingewachsen Knochens 
durchgeführt. In den Schliffen waren zwei klar getrennte Phasen erkennen (Abb. 29 e), wobei 
die pink-rot pseudokolorierte Phase die Elemente Titan und Silizium (Ecopore) sowie die 
türkis eingefärbte Phase die Elemente Calcium und Phosphor wiedergibt (Knochen). Schwarz 
erscheinende Bereiche stellten unaufgefüllte Porenlumina und freie Zonen dar. Die türkis 
gefärbte Phase war in großen Teilen deckungsgleich mit dem als Knochen identifizierten 
Bereich in den Histologien sowie mit den markierten Bereichen in den 
Fluoreszenzmikroskopien. Somit bestätigte die EDX-Analyse die Daten aus der Mikroskopie. 
In Abb. 33 sind EDX-Aufnahmen von allen drei Schliffebenen jeweils eines 
Exemplars einer Modifikationsgruppe zusammengestellt. Die in der ersten Reihe 
wiedergegebenen Schliffe der unbehandelten Ecopore-Probe zeigten eine komplette 
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Umhüllung des Implantatumfangs mit Knochen, während nur wenig Gewebe in das 
Porensystem eingewachsen war. Vor allem in der Ebene c dieses Implantates war eine geringe 
Quantität Knochen im zentralen Bereich des Porensystems zu erkennen, der jedoch scheinbar 
keinen Kontakt zur Implantatgrenzfläche aufwies. Im Gegensatz zum unbehandelten 
Implantat war die NaOH-geätzte Probe zwar nicht vollständig von Knochengewebe umgeben 
(zweite Reihe), zeigte aber ein deutlicheres Einwachsen mit einem definierteren Kontakt des 
Knochens zur Grenzfläche von Ecopore. Das FN-beschichtete Implantat war laut der dritten 
Reihe am stärksten in den Knochen integriert mit einer deutlich höheren Knochenpräsenz im 
Porensystem vor allem in den Ebenen a und b sowie vielen durchgehenden Kontaktzonen an 
der Grenzfläche. Die BMP-2-modifizierte Probe wies ähnlich der NaOH-behandelten Probe 
eine heterogene Durchwachsung mit Knochen auf. Hier war Knochen teilweise bis in den 
zentralen Bereich des Porensystems vorgedrungen, wobei dessen Verteilung im Porensystem 
unregelmäßig und unvollständig erschien. Unabhängig von der Modifikation war bei den 
modifizierten Implantaten zu beobachten, daß Knochengewebe nur in denjenigen Bereichen 
effektiv an- und eingewachsen war, an denen sich schon während des operativen Einsetzens 
in unmittelbarer Nähe zur Zylinderoberfläche Knochen befand. Die unterschiedlichen 
Umgebungen der Implantate ergaben sich aufgrund von Schwankungen beim Setzen der 
Defekte und somit einer Variation der Position innerhalb der Kondylen. Trotz dieser 
Variation war aufgrund des visuellen Vergleiches der EDX-Analysen eine qualitative 
Einschätzung der Wirkung der Modifikation auf das Gewebewachstum möglich. Insgesamt 
erschien die FN-Modifizierung als effektivste im Vergleich zu den anderen Modifizierungen 
sowie unbehandeltem Ecopore. 
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Abb. 33:  Modifiziertes Ecopore in vivo, qualitativer Vergleich der EDX-Analyse jeweils eines 
Implantates der unbehandelten, NaOH-geätzten, FN- und BMP-2-beschichteten Probengruppe, 
aufgeteilt in drei Schliffebenen 
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Abb. 34:  Modifiziertes Ecopore in 
vivo, quantitativer Vergleich von 
unbehandeltem, NaOH-geätztem, 
FN- und BMP-2-beschichtetem 
Material mittels EDX-Analyse, 
Flächen der Phasen Ecopore 
(Ti,Si) und Knochengewebe (Ca,P) 
im Verhältnis zur Gesamtfläche 
des Implantatquerschnittes; 
* p< 0,05 
Ecopore 
Knochen  
Für eine Quantifizierung von Knochen und Ecopore in den Schliffen wurden die 
Flächen der entsprechenden EDX-gescanten Phasen mittels digitaler Bildauswertung 
bestimmt und als prozentuale Anteile der Gesamtfläche des Implantatquerschnittes dargestellt 
(Abb. 34). Zu diesem Zweck wurde der eigentliche Implantatquerschnitt mittels einer 
elliptischen Auswahlmaske gegenüber der Umgebung des Implantates eingegrenzt. Im 
nächsten Schritt wurden die den untersuchten Elementen zugewiesenen Falschfarben durch 
Farbauswahl selektiert und mittels einer Histogrammfunktion als Pixelanzahlen dargestellt. 
Die so gewonnenen Werte wurden in Relation zur Pixelanzahl der gesamten Fläche des 
Implantatquerschnittes gesetzt. 
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Die Flächenanteile der Ecopore-Phase waren in allen Ansätzen mit durchschnittlich 30% der 
Gesamtfläche relativ konstant. Die Anteile der Knochenphase betrugen 16,4 ± 3,6 % in der 
BMP-2-Gruppe und 22,8 ± 3,7 % in der FN-Gruppe. Die Werte der beiden 
proteinmodifizierten Gruppen lagen damit höher als die Anteile in der NaOH-Gruppe (14,3 ± 
6,4 %) und deutlich höher als diejenigen der unbehandelten Gruppe (11,5 ± 5,3 %). Dieses 
Ergebnis besagt, daß in das Porensystem der modifizierten Implantate, vor allem der FN-
beschichteten Gruppe, quantitativ mehr Knochengewebe eingewachsen war als in 
* 
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unbehandeltes Material. Allerdings unterschied sich in diesem Vergleich die BMP-2-Gruppe 
nicht wesentlich von der lediglich NaOH-behandelten Gruppe. 
Die Zusammenstellung von Aufnahmen eines Schliffs aus der unbehandelten 
Probengruppe in Abb. 35 ließ kaum ein An- und Einwachsen von Knochengewebe in die 
Poren des Implantates erkennen. Hier erschien die Fräskante der Operation deutlich 
abgegrenzt zum Ecopore-Zylinder. Knochengewebe war weder in der Durchlichtaufnahme 
(35 b) noch im Calcein-Grün-Fluorogramm (35 c) in der Zone zwischen ursprünglich 
vorhandenem Knochen und Implantat erkennbar, mit Ausnahme eines kleinen abgegrenzten 
Bereiches (Position 9 Uhr). 
 
 
Abb. 35:  Ecopore in vivo, Mikroskopie eines Präparatschliffes der unbehandelten Probengruppe, 
Schliffebene quer zur Probenzylinderachse, a) Auflicht, b) Durchlicht, c) Fluoreszenz Calcein Grün, d) 
EDX. In diesem Fall erfolgte nahezu keine Überbrückung des Defektes durch Knochen. 
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3.4. Ecopore/Kollagen-Hybride 
 
Um den Wirkstoff BMP-2 unabhängig von den Oberflächeneigenschaften der Keramik zu 
immobilisieren, wurde als Sekundärmatrix Kollagen in das Porensystem von Ecopore 
eingebracht (E/K-Hybride). Durch zusätzliche kovalente Heparinisierung dieser Matrix sollte 
ein System geschaffen werden, welches BMP-2 effektiv und reversibel binden kann (Schema 
in Abb. 36). 
 
Abb. 36:  Heparinisierte E/K-Hybride, Schema der Herstellung und Funktion; a) Ausgangsmaterial 
(REM), b) Füllung mit Kollagenschwamm, c) kovalente Heparinisierung des Kollagens, d) Beladen mit 
BMP-2, Ausschnitt zur Verdeutlichung der Bindung 
 
 
 
 
3.4.1. Füllung von Ecopore mit Kollagenschwamm 
 
In einem ersten Vergleich wurden Suspensionen von löslichem bzw. nichtlöslichem Kollagen 
mit Konzentrationen von 0,25 bis 10,00 mg/mL bzw. 2,00 bis 10,00 mg/mL zur Füllung von 
Ecopore-Zylindern mit den Dimensionen 10 mm x 10 mm verwendet. Der Füllungen der E/K-
Hybride wurde mittels TH/AA quantifiziert. In Abb. 37 sind die Füllungen in Abhängigkeit 
von der Ausgangskonzentration dargestellt. Es war über den gesamten Konzentrationsbereich 
ein nahezu linearer Bezug zu erkennen, wobei die Reihe mit unlöslichem Kollagen etwas 
höhere Füllungsquantitäten als diejenige mit löslichem Kollagen aufwies. Die Proben wurden 
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Abb. 37:  Füllung von Ecopore mit 
Kollagenschwamm, Füllmenge pro 
Probe in Abhängigkeit von der 
Konzentration der eingesetzten 
Kollagensuspension, quantifiziert 
durch TH/AA, Vergleich von 
löslichem mit unlöslichem Kollagen 
Typ I 
 
zur Ermittlung des benetzbaren Volumens mit PBS beträufelt. Hierbei ergab sich, daß die 
Proben mit der zweitgrößten Füllungsquantität (5 mg/mL Suspensionsansatz) den Puffer noch 
relativ zügig aufsogen, während bei der größten Stufe (10 mg/mL) erst nach über 10 Minuten 
eine effektive Benetzung möglich war. Das Puffervolumen zur vollständigen Benetzung der 
Hybride der 5 mg/mL-Stufe betrug ca. 250 µL. Nach Heparinisierung der E/K-Hybride war 
die Benetzungsfähigkeit deutlich verbessert. 
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Abb. 38:   Kollagenfüllung von Ecopore, Auflichtmikroskopie 50x, a) unmodifiziert, b) heparinisiert 
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Abb. 39:  Bestimmung der 
Ladekapazität von E/K-Hybriden, 
ELISA von Überständen von 
heparinisierten (Ü+Hep) und 
unmodifizierten (Ü–Hep) Proben 
nach 2 h Inkubation. Heparinisierte 
Hybride hatten deutlich mehr BMP-
2 aus der Inkubationslösung 
gebunden. 
Makroskopisch waren die von außen sichtbaren Poren der E/K-Hybride mit einem weißlichen 
schwammähnlichen Material ausgefüllt. In Auflichtmikroskopie erschien die Füllung von 
unbehandeltem Kollagen faserähnlich strukturiert, während heparinisiertes Material ein 
amorphes und etwas reduziertes Erscheinungsbild hatte (Abb. 38). 
 
3.4.2. Beladung von E/K-Hybriden mit BMP-2 
 
Heparinisierte und unmodifizierte E/K-Hybride wurden mit BMP-2 beladen. Hierbei wurden 
zwei verschiedene Strategien angewandt. In der einen Version wurden die modifizierten 
Proben komplett mit einer BMP-2-Lösung überschichtet und unter Vakuum abgezogen. 
Alternativ wurde ein Lösungsvolumen auf die Proben geträufelt, welches dem in den 
Vorversuchen ermittelten Benetzungsvolumen entsprach. Hierbei wurde die Lösung als 
Tropfen auf eine der Stirnseiten der Probenzylinder gesetzt. Die Tropfen wurden durch 
Kapillarkräfte in das Porensystem gezogen. 
 In einem Vorversuch wurde die Ladekapazität von heparinisierten und 
unmodifizierten E/K-Hybriden bestimmt. Hierzu wurden die Proben in einer Lösung von 10 
µg/mL BMP-2 in PBS abgezogen und für 2 h inkubiert (1,5 mL / Probe). Anschließend 
wurden die verbleibenden BMP-2-Konzentrationen in den Überständen mittels ELISA 
bestimmt (Doppelbestimmung). In den Überständen der heparinisierten und der 
unmodifizierten Gruppe wurden Restkonzentrationen von 1,14 ± 0,31 µg/mL bzw. 3,35 ± 
0,34 µg/mL BMP-2 gefunden (Abb. 39), wobei die ursprüngliche Konzentration laut ELISA 
9,26 ± 0,36 µg/mL betrug. Dies entsprach umgerechnet einer Beladung mit ca. 1,62 µg/Probe 
(heparinisiert) bzw. 1,18 µg/Probe (unmodifiziert). 
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E/K-Hybride wurden mit BMP-2 beladen und Freisetzungskinetiken unterzogen. In den ersten 
Experimenten wurden keine meßbaren BMP-2-Konzentrationen in den Kinetiküberständen 
nachgewiesen. Für alle weiteren Experimente wurden die Ecopore-Proben vor der 
Kollagenfüllung für 1 h mit 1% BSA in PBS blockiert, um eine Adsorption von BMP-2 auf 
der Oberfläche von Ecopore zu minimieren. Abb. 40 zeigt die kumulative Freisetzung von 
BMP-2 aus heparinisierten im Vergleich zu unmodifizierten blockierten E/K-Hybriden über 
eine Zeit von 96 h. Die Beladung erfolgte mit einer Lösung von 10 µg/mL BMP-2, was bei 
einem Beladungsvolumen von 200 µL einer totalen Menge von 2 µg/Probe entsprach. In 
einem Ansatz wurden die Proben nach dem Beladen in Vakuum abgezogen. Die Freisetzung 
von BMP-2 aus den Proben erfolgte entsprechend einer Sättigungscharakteristik (Kurven mit 
logarithmischem Profil), d.h., nach einer initalen stärkeren Freisetzung von BMP-2 flachte 
dieselbe über die Zeit ab.  
 
 
Abb. 40:   Freisetzung von BMP-2 aus unmodifizierten (- Hep) und heparinisierten E/K-Hybriden (+ 
Hep), 2 µg/Probe, kumulativ über 96 h, prozentualer Anteil des gesamt eingesetzten BMP-2. a) 
Beladung nur durch Einträufeln, b) mit zusätzlichem Abziehen unter Vakuum. Aus heparinisierten 
Proben wurde BMP-2 verzögert freigesetzt. 
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Die heparinisierte Gruppe (+ Hep) zeigte im Versuch ohne Vakuumbehandlung eine deutlich 
verzögerte Freisetzung im Vergleich zur unmodifizierten Gruppe (- Hep). Über 96 h wurden 
in der heparinisierten Gruppe insgesamt ca. 4,14 ± 0,14 % und in der unmodifizierten Gruppe 
ca. 5,15 ± 0,03 % des eingesetzten BMP-2 freigesetzt. Zum Zeitpunkt 96 h wurden 10,0 
units/mL Kollagenase I in den Kinetikpuffer gegeben, um die Kollagenmatrix zu degradieren 
und die BMP-2-Freisetzung zu beschleunigen. Während aus den heparinisierten Proben mit 
5,09 ± 0,20 % nur eine geringe Menge BMP-2 mobilisiert wurde, war in den unmodifizierten 
Ansätzen ein deutlicher Burst mit 47,22 ± 19,92 % der eingesetzten Menge BMP-2 zu 
beobachten. Die dabei mobilisierte BMP-2-Menge entsprach somit dem ca. 9-fachen der vor 
der Zugabe von Kollagenase freigesetzten Menge. Wurden die Proben nach der Beladung 
einer Vakuumbehandlung unterzogen, so zeigte sich in der Kinetik eine Freisetzung von 
10,08 ± 0,1 % in der heparinisierten Gruppe über 96 h und 17,03 ± 0,05 % in der 
unmodifizierten Gruppe, was auf eine effektivere Beladung hinwies. Eine abschließende 
Kollagenaseinkubation erbrachte Werte von  10,43 ± 0,03 % bzw. 30,04 ± 2,41 % und somit 
nahezu keine zusätzliche Mobilisierung von BMP-2 in der heparinisierten und ca. die 2-fache 
Menge in der unmodifizierten Gruppe. 
Um das Freisetzungsverhalten von BMP-2 aus Kollagen unabhängig vom Träger 
Ecopore zu untersuchen, wurden Kollagenschwämme aus einer Suspension mit 5 mg/mL 
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hergestellt. Die Suspension wurde zu diesem Zweck in 2 mL-Reaktionsgefäßen mit leicht 
konischem Boden lyophilisiert. Es wurden zylindrische homogen erscheinende Schwämme 
gewonnen, die nach Kontakt mit wäßrigen Lösungen nicht formstabil blieben, sondern 
schrumpften. So war weder eine Heparinisierung noch eine Inkubation mit BMP-2-haltiger 
Lösung sowie die Durchführung von Kinetikversuchen möglich. Aus diesem Grund wurde als 
Basismaterial Kollagenvlies des Herstellers Suwelack verwendet, aus dem blockförmige 
Proben mit einem Aufnahmevolumen von ca. 250 µL geschnitten wurden. Ein Teil der 
Proben wurde mit dem beschriebenen Verfahren heparinisiert. In einem Ansatz wurden 
unbehandelte und heparinisierte Proben mit jeweils 1 µg BMP-2 beladen und über eine 
Woche einem Kinetikversuch unterzogen (Doppelbestimmung). Die kumulative Darstellung 
des Ergebnisses in Abb. 41 zeigt auch hier eine insgesamt geringere Freisetzung von BMP-2 
in der heparinisierten Gruppe im Vergleich zur unbehandelten Gruppe.  
 
Abb. 41:   Freisetzung von BMP-2 aus unmodifizierten und heparinisierten Kollagenschwämmen, 
kumulativ über 1 Woche, prozentualer Anteil des gesamt eingesetzten Faktors 
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Hier war die Steigung der Freisetzungskurve in der letzteren Gruppe am Zeitpunkt 1 Woche 
deutlich höher als in der heparinisierten Gruppe. An diesem Zeitpunkt waren 2,9 ± 0,5 % in 
der unbehandelten und 1,4 ± 0,1 % in der heparinisierten Gruppe freigesetzt worden. Eine 1-
tägige Inkubation in 10,0 units/mL Kollagenase I erbrachte eine Freisetzung von 7,2 ± 0,4 % 
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Abb. 42:  Biologische Aktivität von 
BMP-2 nach Freisetzung aus 
heparinisierten (+Coll+Hep) bzw. 
unmodifizierten (+Coll) Ecopore/ 
Kollagen-Hybriden, kollagenfreies 
Ecopore zum Vergleich (-Coll), 
Positivkontrolle 200 ng/mL BMP-2 
direkt, Induktion von AP in MC3T3-
Zellen nach 3 Tagen Inkubation, 
Dreifachbestimmung. Das 
freigesetzte BMP-2 war in allen 
Fällen biologisch aktiv. 
versus 1,6 ± 0,1 % in den genannten Gruppen. Insgesamt wurde in diesem Versuch mit 
prozentualen Werten unter 10% relativ wenig des insgesamt eingesetzten BMP-2 freigesetzt. 
 
3.4.3. Biologische Aktivität von freigesetztem BMP-2 in vitro 
 
Um die biologische Effektivität von BMP-2 zu untersuchen, welches aus Ecopore/Kollagen-
Hybriden freigesetzt wurde, wurden wirkstoffbeladene heparinisierte und unmodifizierte 
Hybride sowie kollagenfreies BMP-2-beladenes Ecopore mit MC3T3-Kulturen für 3 Tage 
koinkubiert (Einzelversuch, Doppelbestimmung). Als Positivkontrolle wurden Kulturen direkt 
mit 200 ng/mL BMP-2 stimuliert. Die Kulturen wurden einem AP-Assay unterzogen. Abb. 42 
zeigt die AP-Antwort der MC3T3-Zellen in relativen Einheiten. Die Positivkontrolle war 
gegenüber der Negativkontrolle deutlich erhöht und belegte somit die Funktionalität des 
Assays. Während das AP-Signal beim kollagenfreien Ecopore am höchsten war, zeigten sich 
in den Hybridgruppen um den Faktor 3 geringere, jedoch im Vergleich zur Negativkontrolle 
eindeutig erhöhte Meßwerte. Die heparinisierte Gruppe erbrachte in Vergleich zur 
unmodifizierten Gruppe ein geringfügig kleineres Signal. 
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Abb. 43:  E/K-Hybride im Kaninchenmodell, Mikroskopie von Ausschnitten Toluidinblau-gefärbter 
Präparatschliffe, Vergleich von E (a,b) und E/K ohne Wirkstoffbeladung (c,d), linke Spalte 
histologisch, rechte Spalte in polarisiertem Licht; keine Überbrückung des Defektrandes. 
 
3.4.4. Einsatz von E/K-Hybriden in vivo 
 
Im beschriebenen Kaninchenmodell wurden unbehandeltes (E), kollagengefülltes (E/K) und 
zusätzlich heparinisiertes Ecopore (E/K+H) eingesetzt, wobei die beiden matrixgefüllten 
Gruppen in unbeladene und BMP-2-beladene Ansätze unterteilt waren. Die Ansätze wurden 
unter sterilen Bedingungen hergestellt. Es wurde 1 µg BMP-2 / Probe eingesetzt. Die Tiere 
erhielten 1, 2  und 3 Wochen postoperativ Calcein Grün sowie nach 4 und 5 Wochen Xylenol 
Orange zur polychromen Sequenzmarkierung. Die eingesetzten Mengen entsprachen der 
Beschreibung auf S. 45. Die Standzeit betrug auch in diesem Versuch 6 Wochen. Bei der 
mikroskopischen Untersuchung der Schliffe zeigte sich, daß an der Grenze der E- 
Kontrollproben zum großen Teil kein direkter Kontakt zwischen Knochengewebe und 
Implantat bestand (Ausschnitt in Abb. 43, a) histologisch, b) polarisiert), obwohl stellenweise 
eine Expansion von Knochen über die Fräskante des Defektes hinaus erfolgt war.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
a b 
c d 
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Abb. 44:  BMP-2-beladenes E/K+H im 
Kaninchenmodell, Ausschnitt aus 
Toluidinblau-gefärbtem Präparatschliff, 
Implantat im Bereich rechts/oben (Grenze 
durch Pfeile angedeutet), a) Histologie, b) 
polarisiertes Licht, c) Calcein Grün – 
Fluoreszenz; Einwachsen von Knochen in 
einen Bereich des peripheren Porensystems 
In den histologischen Bildern erschienen Bereiche mit Knochengewebe rötlich-hellbraun, 
während blau gefärbte Strukturen innerhalb des Implantatquerschnittes auf bindegewebige 
Anteile hinwiesen. In der E/K – Gruppe war deutlich zu erkennen, daß die Lücke zwischen 
Implantat und Fräskante erhalten blieb und nicht überbrückt wurde (beispielhaft in Abb. 43 
c). Im polarisierten Licht war eine faserige Struktur in der direkten Umgebung der Keramik 
zu sehen (Abb. 43 d), welche auf die Kollagenfüllung hinwies. Die E/K+H – Gruppe 
unterschied sich visuell nicht von der E/K – Gruppe. In keiner dieser Gruppen waren 
entzündliche Reaktionen des umliegenden Gewebes zu beobachten. Die BMP-2-beladenen 
E/K – und E/K+H – Gruppen wiesen im Unterschied zu den nicht beladenen Gruppen 
stellenweise von Knochengewebe überbrückte Grenzzonen auf, wobei auch das periphere 
Porensystem partiell mit Knochen durchsetzt war. Ein Beispiel aus der beladenen E/K+H – 
Gruppe ist in Abb. 44 gezeigt. 
 
 a 
b c 
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Insgesamt zeigte sich in diesem Experiment unabhängig von der Modifikationsgruppe eine 
geringere Anbindung an das umliegende Knochengewebe als im Falle der 
oberflächenmodifizierten Keramik (S. 69, 74), was auf eine verminderte Osteokonduktivität 
schließen ließ. 
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4. Diskussion 
 
Der an der RWTH Aachen entwickelte neuartige poröse TiO2/Glas-Kompositwerkstoff 
Ecopore besteht aus Rohstoffen mit einer hohen Verfügbarkeit und ist einfach herzustellen. 
Ecopore erfüllt in seiner unmodifizierten Form bereits einige grundsätzliche Anforderungen 
an ein Biomaterial: es ist nicht zytotoxisch und erlaubt Wachstum von Zellen auf seiner 
Oberfläche. In vivo wird das Material nicht abgekapselt, sondern etabliert stellenweise einen 
direkten Kontakt zu neu entstandenem Knochengewebe und erlaubt ein partielles Einwachsen 
in das Porensystem. Ferner provoziert Ecopore keine Entzündung im umliegenden Gewebe. 
Während die biologische Verträglichkeit der Komponente TiO2 schon bekannt war [88,89], 
ergab sich bei der Komponente Perlit aufgrund ihres vulkanischen Ursprungs zunächst die 
Frage nach dem Auftreten und der Freisetzbarkeit potentiell toxischer Elemente wie Blei, 
Cadmium oder Quecksilber. Die Freisetzung von biologisch bedeutsamen Metallionen aus 
Werkstoffen in physiologisches Medium ist ein Kriterium, welches bei der Entwicklung von 
Biomaterialien berücksichtigt werden muß [90]. Im Falle von Ecopore wurden nach 
Inkubation in isotoner Salzlösung keine meßbaren Konzentrationen der erwähnten 
Schwermetalle gefunden, mit der Ausnahme von Barium. Der Meßwert dieses Elementes lag 
jedoch unterhalb der von der WHO festgelegten Grenze für Trinkwasser [91]. Es konnte 
aufgrund der Ergebnisse dieser Vorversuche davon ausgegangen werden, daß Ecopore in 
physiologischer Umgebung keine meßbare Korrosion erfährt und keine toxischen Elemente 
freisetzt. Ein weiterer Beleg für die prinzipielle biologische Verträglichkeit des Materials 
waren die ersten in vitro-Versuche, in denen murine Fibroblasten auf Ecopore ausgesät und 
kultiviert wurden. Die Zellen adhärierten und proliferierten auf dem Material und waren bis 
auf wenige Ausnahmen vital, wenngleich Adhärenz und Besiedlungsrate im Vergleich zu 
Zellkulturplastik begrenzt erschienen. In der vorliegenden Arbeit war daher als eines der 
ersten Ziele formuliert, dem Werkstoff durch Modifikation seiner Oberfläche 
zelladhäsionsfördernde Eigenschaften zu verleihen. Die hierbei angewandte Strategie wurde 
aufgrund der positiven Ergebnisse der Beschichtung mit Fibronectin im nächsten 
Projektabschnitt zur Immobilisierung des osteoinduktiven Faktors BMP-2 angewandt.  
 Ecopore wurde durch Ätzung und Beschichtung mit Aminosilan funktionalisiert und 
kovalent mit dem Zelladhäsionsmediator Fibronectin bzw. dem osteoinduktiven Faktor BMP-
2 beschichtet. Die Strategie des Ätzens zur Aktivierung und Strukturierung der 
Materialoberfläche von Metallen und Keramiken ist eine oft angewandte Methode. Sie wird 
besonders in der Zahnprothetik angewandt. Als Beispiel werden porzellanartige 
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Zahnersatzmaterialien mit Flußsäure behandelt, um deren Oberfläche anzurauhen, zu 
aktivieren und somit die Bindung an den Zahn zu verbessern [92]. Die Ätzung von 
metallischem Titan wurde, wie schon in der Einleitung erwähnt, u.a. von Jennissen et al. [59] 
und Nishio et al. [60] beschrieben. Jennissen et al. führten Ätzungen von Titan mittels 
Chromschwefelsäure und eine anschließende kovalente Modifizierung mit BMP-2 durch. Sie 
wiesen eine effektivere Modifizierung in der Gruppe der geätzten Proben nach, was zum Teil 
auf eine größere Strukturierung der Oberfläche durch die Ätzung zurückzuführen ist. In 
beiden beschriebenen Fällen wurde metallisches Titan untersucht, welches jedoch durch den 
Luftsauerstoff stets eine passivierende Oxidschicht an seiner Oberfläche ausbildet. So ist ein 
Vergleich mit Ecopore im chemischen Sinne angebracht, in dem auch TiO2 als eine 
Komponente verwendet wird. Die zweitere Gruppe behandelte Titan in NaOH unter Erhitzen 
und beschrieb die Ablagerung von Hydroxylapatit auf derart vorbehandelten Proben. 
Die in der vorliegenden Arbeit angewandte NaOH-Ätzung hatte laut REM-Analyse im 
Gegensatz zur Säureätzung einen strukturierenden Effekt auf die Oberfläche von Ecopore, 
wobei nur die Glasphase korrodiert wurde und die TiO2-Phase als erhabene körnige Struktur 
zurückblieb (Abb. 10). So läßt sich die Vergrößerung der Materialoberfläche als einer der 
Effekte postulieren, die zu der erhöhten Silanbindung nach Behandlung mit Aminopropyl-
triethoxysilan führte. Zusätzlich wird eine chemische Aktivierung der Ecopore-Oberfläche 
angenommen, die im Rahmen dieser Studie jedoch nicht isoliert untersucht wurde. 
Silanisierungen lassen sich in verschiedenen Medien realisieren, unter anderem in 
wäßriger Lösung, in Aceton oder in Toluol [57,58]. Beschichtungen in wäßrigem Milieu 
resultieren laut zitierter Literatur in einer geringeren Silandichte auf der Substratoberfläche als 
diejenigen in Toluol, weisen aber eine höhere Stabilität auf. In der vorliegenden Arbeit wurde 
die wäßrige Silanisierung etabliert, um toxische Effekte durch freigesetztes Silan zu 
vermeiden. Im experimentellen Vergleich wurde der Silanisierungsgrad nach wäßriger 
Silanisierung als ausreichend eingeschätzt und erwies sich als stabil. Tatsächlich waren in 
keiner der Modifikationsstufen toxische Effekte auf die verwendeten Zellkulturen zu 
beobachten, was die Stabilität der chemischen Modifikation zusätzlich bestätigte. 
Die Beschichtung von Biomaterialien mit Fibronectin wurde in der Literatur 
beschrieben, nachdem die zelladhäsionsvermittelnde Eigenschaft dieses Proteins bekannt 
worden war. Dabei kamen vorwiegend adsorptive [66,68], vereinzelt aber auch kovalente 
Bindungstechniken zum Einsatz kamen [93]. In der vorliegenden Arbeit wurde primär von 
einer kovalenten Kopplung ausgegangen, da außer Fibronectin auch andere Proteine mit sehr 
unterschiedlichen Molekulargewichten und Funktionen zur Kopplung vorgesehen waren, die 
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möglicherweise durch eine adsorptive Bindung an biologischer Funktionalität einbüßen 
könnten. Speziell für das schließlich ausgewählte BMP-2 war beabsichtigt, eine möglichst 
hohe osteoinduktive Aktivität nach der Kopplung zu erzielen. 
Die Ergebnisse der kovalenten Proteinbindungsansätze auf Ecopore zeigten, daß 
sowohl Fibronectin als auch BMP-2 auf silanisiertem Komposit immobilisiert werden konnte. 
Nachweis und Quantifizierung des gekoppelten Proteins erfolgte mittels der unabhängigen 
Methoden ELISA und Totalhydrolyse/Aminosäureanalyse. Beim ELISA ergab sich zunächst 
das Problem, die Probenansätze vergleichbar mit den gewählten Standardreihen zu machen: 
während die Standardreihen in 96er-Multiplatten mit definierter benetzter Oberfläche 
pipettiert wurden, waren bei den Proben sowohl Oberfläche als auch benötigtes 
Inkubationsvolumen größer. Zum Angleichen wurde daher ein Faktor aus den jeweiligen 
Inkubationsvolumina und relevanten Oberflächen errechnet. Da die beschichteten Proben in 
den ELISAs Werte lieferten, die weit über den Maximalwerten der Standardreihen lagen, war 
eine exakte Quantifizierung des gebundenen Proteins auf diesem Wege nicht möglich. Zudem 
gab es von Seiten des Herstellers keine genauen Angaben zur zugänglichen Oberfläche des 
porösen Werkstoffes, so daß auch keine Abschätzung der Beschichtungsdichte angestellt 
werden konnte. Es konnte aber ein relativer Vergleich der einzelnen Ansätze gemacht werden. 
Die Totalhydrolyse/Aminosäureanalyse wurde im Vergleich der unterschiedlichen 
Modifikationsstufen als alternative Bestimmung durchgeführt. Diese Methode bietet den 
Vorteil, daß theoretisch sämtliche Proteinanteile, unabhängig von der Art der 
Oberflächenbindung, in Aminosäuren bzw. Dipeptide zerlegt und somit aufgeschlossen 
werden. Auf der anderen Seite sagt sie nichts über die Integrität oder gar biologische 
Funktionalität des nachzuweisenden Proteins aus. Die Totalhydrolyse/Aminosäureanalyse 
lieferte dem ELISA teilweise widersprechende Werte: in der Gruppe der Fibronectin-
beschichteten Proben stiegen die Werte zunächst mit dem Grad der Modifikation an 
(unbehandelt <  geätzt < geätzt und silanisiert). Der kovalente Ansatz erbrachte allerdings den 
kleinsten Wert der gesamten Gruppe. Bei der BMP-2-beschichteten Gruppe wurde sogar ein 
zum ELISA gegenläufiges Werteprofil erhalten: die erhaltenen Werte sanken scheinbar mit 
steigendem Modifikationsgrad. Allerdings waren hier die totalen Mengen der 
aufgeschlossenen Aminosäuren nur knapp oberhalb der Nachweisgrenze des Verfahrens. Es 
fiel zudem auf, daß am Ende der Chromatografien zur Auftrennung der Aminosäuren jeweils 
ein außerordentlich großer Peak folgte, der weit jenseits der Berechenbarkeit lag. So wird 
vermutet, daß einzelne Komponenten der Modifizierung eventuell einen störenden Effekt auf 
den Hydrolyseprozeß bzw. die Auftrennung in der Chromatografie ausübten. Insgesamt 
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konnte die Totalhydrolyse/Aminosäureanalyse also die im ELISA-Vergleich erhaltenen 
Ergebnisse nicht bestätigen oder ergänzen. 
Durch Vergleich mit Kontrollansätzen ohne Linker zeigte sich, daß ein großer Anteil 
des Proteins adsorptiv auf dem Material gebunden war (ca. 60%). Dieser Anteil blieb nach 
intensivem Waschen mit Puffer mit hochmolarer Salzkonzentration und 8 M Harnstoff 
nahezu unverändert und ließ sich auch nicht durch den zusätzlichen Einsatz des stärkeren 
Detergenz SDS (0,1%) merklich reduzieren. Eine starke adsorptive Bindung von Protein auf 
Glas trotz SDS-Behandlung wurde auch von Rosengren et al. beschrieben [94]. Da das in der 
vorliegenden Studie verwendete Kompositmaterial auch nach der Ätzung mit NaOH noch 
einen Glasanteil aufwies, wird angenommen, daß ein Teil der irreversiblen adsorptiven 
Proteinbindung auf diese Komponente zurückzuführen ist. 
In der vorliegenden Studie wurde zur kovalenten Kopplung ein Crosslinker mit 
hydrophilem PEG-Spacer verwendet. Zusätzlich zur eigentlichen Linker-Funktion sollte 
durch diesen Spacer eine Verminderung der adsorptiven Bindung erreicht werden. Der 
Einsatz von PEG-haltigen Linkern zur Vernetzung von Proteinmatrices bzw. zur Kopplung 
von Komponenten auf Biomaterialien ist mehrfach in der Literatur beschrieben [95,96]. Der 
Linker wurde in der vorliegenden Arbeit in Konzentrationen eingesetzt, die in Kombination 
mit einer hohen Silanisierungsdichte theoretisch eine flächendeckende Kopplung erwarten 
ließen. Die Ergebnisse der Bindungsexperimente zeigten jedoch, daß diese Strategie nicht 
ausreichte, um die Oberfläche effektiv zu blockieren. Eine Erklärung wäre, daß der Spacer 
des Linkers zu lang war, so daß sich die Proteinmoleküle trotz eines dichten Linker-Rasens 
zwischen die PEG-Spacer drängen konnten und somit direkten Kontakt zur Ecopore-
Oberfläche erhielten. Eine andere Möglichkeit wäre, daß die Funktionalisierung der 
Oberfläche von Ecopore nicht homogen war, insbesondere mit Hinblick auf die zweiphasige 
Beschaffenheit des Komposites. Dies ließe sich prinzipiell auf verschiedenen Ebenen der 
Modifizierung nachweisen. Im Fall der Aminosilanisierung wäre der Einsatz eines 
präzipitierenden Reagenz zur ortsaufgelösten Markierung der Bereiche mit Aminogruppen 
erforderlich. Ein derartiges Reagenz war jedoch nicht verfügbar. In einem Ansatz wurde 
deshalb alternativ eine EDX-Analyse der aminosilanisierten Oberfläche einer Ecopore-Probe 
durchgeführt, hier gezielt auf das Element N als Vertreter der Aminofunktion (nicht gezeigt). 
Das detektierte Signal erwies sich jedoch als zu schwach, um eine Aussage zur Verteilung des 
APTES-Stickstoffes auf der Oberfläche anstellen zu können. 
Im Falle des Zelladhäsionsvermittlers Fibronectin ist trotz der erwähnten Adsorption 
ein eindeutiger biologischer Effekt in vitro zu beobachten. Sowohl auf adsorptiv als auch auf 
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kovalent Fibronectin-beschichtetem Ecopore war die Ausbreitung der Osteoblasten 
vergleichbar und deutlich besser als auf unbehandeltem Material (Abb. 13 d,f). Es wird 
angenommen, daß die für die Bindung zellulärer Integrine verantwortliche kompakte RGD-
Sequenz durch die Adsorption des Proteins auf Ecopore nicht funktionell beeinträchtigt 
wurde. Auch in der zitierten Literatur wurde beschrieben, daß das adsorptiv gebundene 
Fibronectin einen positiven Effekt auf die Zelladhärenz ausübte [68]. Als zusätzliche 
Information ergibt sich aus dem erwähnten Ergebnis, daß die kovalente Bindung im Falle von 
Fibronectin keinen funktionellen Vorteil gegenüber der bloßen Adsorption aufweist, jedoch 
auch nicht nachteilig oder gar toxisch auf die Zellen wirkt.  
Die analoge Modifikation mit BMP-2 erbrachte eine nur schwach ausgeprägte 
Induktion von AP in MC3T3-Zellen, da der AP-Assay erst nach mehreren Stunden ein 
differenzierbares Ergebnis lieferte. Da demgegenüber der Nachweis der BMP-2-Beschichtung 
durch ELISA ein Signal lieferte, welches deutlich oberhalb des Maximums der Standardreihe 
lag, wurde angenommen, daß zwar eine hohe Quantität des Faktors immobilisiert worden 
war, es jedoch infolge der Bindung zu einem Verlust eines großen Teils der biologischen 
Aktivität kam. Zum Vergleich wurden auch im Falle von BMP-2 unterschiedliche Linker 
eingesetzt und sowohl die Einphasen- als auch die Zweiphasenstrategie zur kovalenten 
Bindung angewandt (nicht gezeigt). Bei keinem dieser Ansätze wurde eine ausreichende 
biologische Funktionalität nachgewiesen. Es stellte sich die Frage, ob die zwar sehr geringe, 
jedoch vorhandene Wirkung der BMP-2-Beschichtung im ersten geschilderten Experiment 
allein auf dem kovalent gebundenen Anteil beruhte. Rein adsorptive Ansätze erbrachten auch 
nach längerer Inkubationszeit des AP-Assays Werte unterhalb der Nachweisgrenze, was diese 
Annahme stützt. Allerdings gab es keine Möglichkeit, die Annahme durch eine 
Positivkontrolle mit rein kovalenter Bindung zu erhärten. 
Zusammenfassend läßt sich zur Oberflächenmodifikation von Ecopore sagen, daß die 
chemische Aktivierung durch Ätzung mit NaOH sowie die Funktionalisierung mit 
Aminosilan leicht durchführbar war. Aufgrund der hohen Adsorptionsfähigkeit der 
Oberfläche von Ecopore für Proteine, die sich mit den angewandten Mitteln nicht 
unterdrücken ließ, wurden die Bindungsansätze jedoch stets durch adsorptive Aktivität 
überlagert, was sich nur im Falle von Fibronectin als unproblematisch erwies.  
Im parallel untersuchten in vivo-Modell wurde modifiziertes Ecopore in 
Kaninchenfemora implantiert und mittels polychromer Sequenzmarkierung auf die 
Einwachsrate von Knochen sowie mittels EDX auf die total eingewachsene Knochenquantität 
untersucht. 
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Die polychrome Sequenzmarkierung ist ein oft verwendetes Verfahren zur Markierung 
von Zonen frisch wachsenden Knochengewebes [97]. In Schliffpräparaten erscheinen 
markierte Zonen als Linien, wenn die Schliffebene senkrecht auf die Zone trifft. Im Falle von 
Ecopore ergab die polychrome Sequenzmarkierung einige klar abgegrenzte Zonen innerhalb 
des Implantatquerschnittes, die zur Bestimmung der Knochenappositionsrate herangezogen 
werden konnten. In anderen Bereichen erschienen die markierten Zonen dagegen nicht 
abgegrenzt, sondern diffus und über eine größere Fläche verteilt. Dies könnte darauf 
zurückzuführen sein, daß hier die Schnittebene in einem flachen Winkel zur markierten Zone 
lag. Während die Marker Xylenol Orange und Calcein Grün deutliche Signale lieferten, war 
keine Färbung zu erkennen, die auf Oxytetrazyklin hinwies (beige-gelbliche Fluoreszenz). Es 
wird angenommen, daß entweder der Marker in der verabreichten Form in einer zu geringen 
Konzentration vorlag, oder aber im Laufe der weiteren Standzeit ein Abbau im bzw. eine 
Verdrängung aus dem Knochen stattgefunden hatte – dieser Marker wurde als erster 
eingesetzt und hatte daher die längste Verweildauer im Gewebe. 
Die EDX-Analyse wird zur ortsaufgelösten Darstellung chemischer Elemente auf der 
Oberfläche einer Materialprobe eingesetzt. Im Feld der Knochenersatzmaterialien bietet sich 
diese Methode für den qualitativen Nachweis von kalzifiziertem Gewebe an 
Implantatoberflächen und in Porensystemen an. Im Gegensatz zur polychromen 
Sequenzmarkierung sagt eine EDX-Analyse nichts über die Einwachsrate von Knochen in 
poröse Träger aus, erlaubt aber die direkte Quantifizierung des insgesamt eingewachsenen 
Gewebes. In der vorligenden Arbeit erbrachte die EDX-Analyse klar zu unterscheidende 
Ecopore- und Knochenphasen durch Darstellung der Elemente Si und Ti sowie Ca und P. 
In den in vivo-Ergebnissen zeigte sich, daß sowohl unbehandeltes als auch 
modifiziertes Ecopore vom neu entstandenen Knochengewebe toleriert wurde. Es kam auch in 
diesem Vergleich nicht zu nachweisbaren entzündlichen Reaktionen im umliegenden 
Gewebe. Es läßt sich schlußfolgern, daß die Modifikation des Werkstoffes keinen toxischen 
Effekt auf das Gewebe ausübte. Unabhängig von der Modifikationsgruppe erschien das 
Einwachsen des Knochens in das Porensystem relativ heterogen. Hierfür werden folgende 
Erklärungsansätze angeführt. Erstens ergab sich aufgrund einer unvermeidbaren manuellen 
Ungenauigkeit schon während der Implantation eine bestimmte Variation der Positionierung 
des Implantates in den Kondylen. Lag das Implantat beispielsweise mehr innerhalb des 
Kondylenbogens, also zwischen Epi- und Metaphyse, so war es schon im Augenblick des 
Einsetzens nahezu komplett von Spongiosa umgeben. Lag es hingegen weiter im Bereich des 
Übergangs zwischen Meta- und Diaphyse, so war die Wahrscheinlichkeit gegeben, daß der 
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dem Kondylenbogen abgewandte Bereich des Implantates teilweise keinen initialen Kontakt 
zu Spongiosa erhielt. An diesen Stellen konnte es vermutlich innerhalb des 
Versuchszeitraumes nicht zu einem Einwachsen von Knochen kommen, was die 
unterschiedliche Peripherie der Schliffe in Abb. 33 nahelegt. Unabhängig von der operativen 
Variation ist zu erwähnen, daß die Struktur des Porensystems von Ecopore selbst eine 
bestimmte Inhomogenität aufwies. Die einzelnen Poren waren nicht homogen im Werkstoff 
verteilt und von allen Kontaktseiten zu anderen Poren gleichzeitig zugänglich. Vielmehr 
hingen sie in unregelmäßigen Trauben zusammen, die eine teilweise nur begrenzte 
Zugänglichkeit aufwiesen bzw. sogar isoliert waren. In den untersuchten Schliffen fanden 
sich stets ungefüllte abgegrenzte Bereiche, die auf derartige isolierte Poren hinwiesen.  
Die nach 6 Wochen insgesamt in das Porensystem eingewachsene Knochenquantität 
war in der Fibronectin-beschichteten Gruppe signifikant höher als in der NaOH-Gruppe und 
der unbehandelten Kontrolle (EDX-Analyse). Auch visuell zeigte sich in dieser Gruppe der 
deutlichste Effekt, während in der BMP-2-Gruppe kein derart ausgeprägtes Einwachsen von 
Knochen zu verzeichnen war. Demgegenüber erbrachte die Bestimmung der Einwachsraten in 
der BMP-2-Gruppe den höchsten Wert, dicht gefolgt von der Fibronectin-Gruppe 
(Distanzmessung von fluoreszenzmarkierten Zonen). Dieses im Vergleich zur EDX-Analyse 
scheinbar widersprüchliche Ergebnis läßt sich folgendermaßen interpretieren. Die 
Bestimmung der Knocheneinwachsraten erfolgte anhand der Selektion von markierten Zonen 
an beliebigen Orten innerhalb des Implantatquerschnittes, also nicht in definierten Bereichen 
wie z.B. konzentrische Ringflächen oder Sektoren. Dies wäre aufgrund der relativ inhomogen 
verteilten Wachstumszonen zu wenig ergiebig gewesen. Nun ist vorstellbar, daß es zwar in 
der BMP-2-Gruppe über den experimentellen Zeitraum zu einer insgesamt geringen total 
eingewachsenen Knochenmenge gekommen sein könnte. Diese begrenzte Quantität könnte 
jedoch über einen relativ kurzen Zeitabschnitt mit einer überduchschnittlich hohen 
Appositionsrate in die Peripherie des Implantates eingewachsen sein (die Bestimmung der 
Appositionsrate in einem Teilintervall allein sagt nichts darüber aus, wieviel Knochengewebe 
tatsächlich innerhalb des gesamten Versuchszeitraums eingewachsen ist). Die Ergebnisse der 
in vitro-Experimente zeigten zwar, daß die BMP-2-Beschichtung nur eine sehr begrenzte 
Wirkung auf MC3T3-Zellen ausüben konnte. In vivo könnte die BMP-2-Beschichtung jedoch 
von größerer Bedeutung sein, da hier zumindest in einem späten Intervall laut der Ergebnisse 
eine höhere Appositionsrate zu verzeichnen war. Es wird vermutet, daß die geringe Aktivität 
der Beschichtung durch die viel längere Inkubationszeit im Tierversuch kompensiert wurde. 
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Die kovalente Kopplung von BMP-2 an Oberflächen von Biomaterialien wird in der 
Literatur nicht so häufig beschrieben wie die Gestaltung von Release-Systemen, in denen 
BMP-2 reversibel an eine Sekundärmatrix gebunden ist. In einem der wenigen Beispiele für 
eine Oberflächenkopplung beschichtete Jennissen et al. mit Chromschwefelsäure geätztes und 
mit Aminopropyltriethoxysilan und Carbonyldiimidazol funktionalisiertes Titan kovalent mit 
BMP-2 [59,74]. Jennissen führte als einen Vorteil dieser Bindungsstrategie an, daß der Faktor 
hier nur in unmittelbarer Umgebung des Implantates wirke und nicht exzessiv freigesetzt 
werden würde. Somit könne eine ektopische Verknöcherung und Kallusbildung verhindert 
werden, die beim Einsatz von herkömmlichen Release-Systemen auftreten könne. Die 
Arbeitsgruppe schilderte eine verbesserte Integration derart modifizierter Titanimplantate in 
den Knochen. Allerdings wurde als Kontrolle lediglich Calciumphosphat-Keramik eingesetzt 
(als „brushite“ bezeichnet). Ein Herausstellen des Effektes von BMP-2-modifiziertem 
gegenüber nur geätztem Metall war also hier nicht möglich. Es wurde zudem eine relativ 
große Quantität BMP-2 von bis zu 300 ng/cm2 ohne sterische Freiheit relativ oberflächennah 
gekoppelt. Es ergibt sich hier also die Frage, welcher Anteil des Faktors nach der Kopplung 
noch biologisch wirksam war. 
Da die Effektivität einer BMP-2-Beschichtung von Ecopore nicht eindeutig festgestellt 
werden konnte, wurde im letzten Projektabschnitt mit der heparinisierten Kollagenfüllung 
eine gänzlich andere Strategie zur Speicherung und Freisetzung des Faktors angewandt. 
Infolge der ausgeprägten adsorptiven Bindung von Proteinen auf der Kompositoberfläche war 
es erforderlich, dieselbige vor allen weiteren Schritten mit Serumalbumin zu blockieren. Die 
Wirksamkeit dieser Blockierung wurde durch Inkubationsversuche mit BMP-2 bestätigt, in 
denen nahezu keine Veringerung der Konzentration des BMP-2 in den 
Inkubationsüberständen nachgewiesen werden konnte. Zur eigentlichen Füllung mit Kollagen 
war es nötig, zunächst eine geeignete Kollagensuspension zu finden, die noch konzentriert 
genug für einen dichten Kollagenschwamm sein sollte, gleichzeitig aber nicht übermäßig 
viskös sein sollte, um den Füllungsvorgang nicht zu erschweren. Laut Vorversuchen erwies 
sich die Verwendung einer Suspension von 5 mg/mL unlöslichem Kollagen aus Rindersehne 
als zweckmäßig. Ecopore/Kollagen-Hybride auf Basis einer solchen Kollagensuspension 
zeigten auch nach weiteren Inkubationsschritten eine erkennbare Matrix in ihren Poren (Abb. 
38), wohingegen sich reine Kollagenschwämme (ohne Ecopore) als unstabil erwiesen. Das 
zum Vergleich herangezogene stabile Kollagenvlies des Herstellers Suwelack wird aus einer 
Suspension mit ca. 18 mg/mL gewonnen, im Vergleich zum eigenen Ansatz also nahezu 4-
mal konzentrierter. 
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In den Freisetzungskinetiken war unabhängig von Ecopore/Kollagen oder reinem 
Kollagen stets ein deutlicher Verzögerungseffekt bei heparinisierter Matrix zu erkennen. 
Insgesamt wurde über den Zeitraum von 96 h nur ein relativ geringer Anteil des gesamt 
eingesetzten BMP-2 abgegeben. Nach Einsatz von Kollagenase zur Degradierung der 
Kollagenmatrix wurde aus den unmodifizierten Ecopore/Kollagen-Ansätzen ein Anteil von 
bis zu ca. 50% des eingesetzten Faktors mobilisiert. Dies weist darauf hin, daß ein großer Teil 
des BMP-2 in der Kollagenmatrix zwar reversibel, jedoch relativ stark gebunden wurde. Aus 
der heparinisierten und damit kovalent vernetzten Matrix konnte hingegen durch Kollagenase 
nahezu kein zusätzlicher Anteil freigesetzt werden. Die Vernetzung verhinderte also offenbar 
eine Degradierung des Kollagens und somit eine Mobilisierung des darin gebundenen BMP-2 
auf diese Weise. Ein Erklärung über den Verbleib der auch durch Kollagenase nicht 
mobilisierten restlichen BMP-2-Anteile war im Rahmen dieser Studie nicht möglich. Die 
Ergebnisse sind insgesamt vergleichbar mit einer Studie, in der unterschiedlich modifizierte, 
mit dem angiogenen Faktor VEGF beladene Kollagenschwämme Kinetiken unterzogen 
wurden [76]. Auch hier wurde eine Retardation der Freisetzung des Faktors aus 
heparinisierter Matrix beschrieben.  
Die biologische Wirksamkeit des aus Ecopore/Kollagen-Hybriden freigesetzten BMP-
2 wurde durch den AP-Induktionsversuch mit der mesenchymalen Zellinie MC3T3 
nachgewiesen, so daß als letzter Schritt der Vergleich der unterschiedlichen 
Modifikationskonstellationen in vivo gerechtfertigt war. Hier zeigte sich in der ersten 
Versuchsstaffel allerdings, daß die Proben unabhängig von ihrer Modifikation nur in relativ 
geringem Maße in das umgebende Knochengewebe integriert worden waren. Während in den 
Versuchen mit oberflächenmodifiziertem Ecopore in vielen Fällen eine Überbrückung des 
Defektes mit frischem Knochen zu beobachten war, blieb dieser Effekt bei den 
kollagengefüllten Varianten – inklusive der ungefüllten Kontrolle – aus. Lediglich in der 
BMP-2-beladenen heparinisierten Ecopore/Kollagen-Gruppe zeigte sich eine Überbrückung 
und Füllung des peripheren Porensystems, und auch hier nur vereinzelt. Es wird vermutet, daß 
die unabdingbare Blockierung der Ecopore-Träger mit Kaninchen-Serumalbumin zu der 
beobachteten geringeren Kontaktfähigkeit zu Knochen führte. 
Als Extrakt der gesamten Studie läßt sich folgendes formulieren: 
• effektive Silanisierung von NaOH-geätztem Ecopore 
• starke adsorptive Bindung von Proteinen auf der Keramik, konnte nicht durch den 
Einsatz von PEG-haltigem Linker unterdrückt werden 
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• Oberflächenmodifikation von Ecopore mit Fibronectin führte zu einer verbesserten 
Adhäsion von Zellen in-vitro sowie zu einem deutlichen osteokonduktiven Effekt in 
vivo 
• kovalente Kopplung des Proteins erbrachte keine Vorteile im Vergleich zur 
adsorptiven Bindung 
• Oberflächenmodifikation mit BMP-2 nicht effektiv 
• Freisetzung von aktivem BMP-2 aus kollagengefülltem blockiertem Ecopore möglich 
• Verzögerung der Freisetzung von BMP-2 durch die Vernetzung der Kollagenfüllung 
mit Heparin 
• verringerter Kontakt von Ecopore der Ecopore/Kollagen-Reihe zu Knochen in vivo 
vermutlich aufgrund der Blockierung mit Serumalbumin, begrenzte Überbrückung des 
Defektes im Falle von BMP-2-beladenen heparinisierten Ecopore/Kollagen-Hybriden 
 
Ein die Erkenntnisse der vorliegenden Arbeit kombinierender Ansatz zur Biologisierung von 
Ecopore wäre demnach die Beschichtung und gleichzeitige Blockierung der Keramik mit 
Fibronectin, die Füllung mit Kollagenschwamm und schließlich die Beladung mit dem Faktor 
BMP-2. Auf diese Weise wären osteokonduktive mit osteoinduktiven Eigenschaften in einem 
Material vereint. Der Nachteil eines solchen Ansatzes wären allerdings die hohen Kosten 
sowie die Verwendung biologischer Komponenten mit potenziellem Sicherheitsrisiko für den 
Einsatz als medizinisches Produkt (Fibronectin aus humanem Plasma, Kollagen aus 
Rindersehne). Es gibt zudem grundsätzliche einschränkende Argumente gegen die 
Weiterentwicklung eines Knochenersatzes auf Basis des Werkstoffes Ecopore. Während der 
Manipulation des Materials waren oft Partikel als Sediment in den Reaktionsgefäßen zu 
beobachten, die vermutlich von exponierten Stegen der Proben abgebrochen waren. Da die 
mechanische Belastbarkeit des Werkstoffes als begrenzt gilt, wäre bei einem Einsatz in vivo 
über längere Zeiträume mit einer zunehmenden Anzahl von Defekten zu rechnen, die zu einer 
mehr oder weniger starken Zergliederung des Implantates führen könnten. Da das Material 
nicht resorbierbar ist, könnten kleinere abgetrennte Partikel in vivo in der Umgebung des 
Implantates persistieren und zu einer Aktivierung entzündlicher Makrophagen führen. Ein 
weiterer Punkt ist die Heterogenität der Produktionsserien mit teilweise beträchtlichen 
Unterschieden in der Struktur des Porensystems des Werkstoffes. Dies erschwerte eine 
definierte und einheitliche Modifizierung. Diese Argumente stehen den schon erwähnten 
positiven Eigenschaften von Ecopore gegenüber: kostengünstige Rohstoffe, relativ einfache 
Herstellung, gute biologische Verträglichkeit. - Unabhängig von Ecopore lassen sich die in 
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diesem Projekt gewonnenen Erfahrungen bei der Entwicklung alternativer 
Hartgewebeersatzwerkstoffe nutzen. 
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